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1 Einführung 
1.1 Erläuterungen zum Sprachgebrauch 
Ein „Implantat" bildet nach herkömmlichen Vorstel­
lungen das Gegenstück zum „Transplantat". Damit 
wird die Bezeichnung für nicht lebende und im allge­
meinen auch nicht dem lebenden Organismus ent­
stammende Stoffe verwendet, die mit dem biologi­
schen System, in das sie eingebracht werden, funktio­
nieren sollen. Vor allem im angloamerikanischen 
Schrifttum wird hierfür häufig auch der Begriff „Al-
loplastik" gebraucht. Ein „Transplantat" unterschei­
det sich davon durch seine Herkunft aus einem leben­
den Organismus: das autogene Transplantat ent­
stammt dem Körper, in den es wieder eingebracht 
wird; das allogene Transplantat einem anderen Kör­
per der gleichen Spezies (z.B. einer menschlichen 
Leiche); das xenogene Transplantat dem Körper 
einer anderem Spezies (z.B. Rinderknochen, der 
beim Menschen eingepflanzt wird). 
Meist ist die Zuordnung eines Stoffes nach den 
genannten Kriterien eindeutig möglich; sie kann in 
Einzelfällen aber auch Probleme bereiten: z.B. wird 
Rinderkollagen (als solches ein xenogenes Trans­
plantat) bis zur Anwendung als injizierbares Kolla­
gen mechanisch und chemisch so stark verändert, 
daß es gerechtfertigt scheint, dann von einem „Im-
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plantat" zu sprechen. Ähnlich verhält es sich mit in­
tensiv behandeltem Rinderknorpel (Chondroplast) 
oder bestimmten Knochentransplantaten (Pyrost). 
Fremdstoffe, die nicht vital sind und in den 
menschlichen Körper eingebracht werden, werden 
nach dem Beschluß einer Konsensus-Konferenz der 
Europäischen Gesellschaft für Biomaterialien im 
Jahre 1986 [290] heute jedoch bevorzugt als „Bioma­
terialien" bezeichnet. Danach kann ein Biomaterial 
Bestandteil eines Implantates sein, das seinerseits 
mehr als funktionstragendes medizinisches System 
definiert wurde (z.B. „Cochlear-Implant"). 
Im Sinne von „Biomaterialien" sind als Implan­
tatmaterialien vor allem drei Werkstoffgruppen an­
zusprechen: 
— Polymere Kunststoffe, die zu den organischen Ma­
terialien zählen; 
— Keramiken und 
— Metalle, beides mineralische Werkstoffe. 
Der Begriff „Biokompatibilität" beschreibt die 
Wechselwirkungen zwischen Körpergewebe und Im­
plantat, die sich auf vier Phänomene reduzieren las­
sen: 
— den einleitenden Effekt am Grenzgebiet (Inter­
face) zwischen Biomaterial und Gewebe als eine 
physikalisch-chemische Reaktion der ersten Se­
kunden und Minuten; 
— die Folgen der Implantation, die sich nach Tagen 
und Jahren im Gewebe zeigen; 
— Abbauerscheinungen und Korrosion am Implan­
tat als umgebungsinduzierte Reaktion; 
— Dauerfolgen der Interface-Reaktion im Bereich 
des Lagers und als Fernwirkung in Organen oder 
anderen Körperregionen (vgl. [291]). 
Die Konsensus-Konferenz von 1986 definierte „Bio­
kompatibilität" als die Fähigkeit eines Materials, für 
eine spezielle Anwendung bei geeigneter Antwort 
des Gewebes eine Aufgabe zu erfüllen [290]. 
Besonders im Zusammenhang mit der Verwen­
dung von Titanimplantaten ist der etwas umstrittene 
Begriff der „Osseointegration" geprägt worden 
(siehe auch Kap. 2.7 „Metalle"). Unter dieser Be­
zeichnung werden Verfahren beschrieben, bei denen 
transkutane, knochenverankerte Halteapparate zur 
Fixierung von kranio-fazialen Epithesen, Hörgerä­
ten und Zahnwurzeln verwendet werden [3, 272, 
282]. Nach Albrektsson ist „Osseointegration ein di­
rekter Kontakt zwischen einer belasteten Implantat­
oberfläche und Knochengewebe auf lichtmikrosko­
pischem Niveau". Diese einfache Definition trägt vor 
allem praktischen Gesichtspunkten Rechnung. Dar­
über hinaus kann eine klinisch-funktionelle von einer 
biomechanischen und einer zellbiologisch-biochemi­
schen Osseointegration unterschieden werden [272]. 
Im September 1991 hielt die Europäische Gesell­
schaft für Biomaterialien in Chester (GB) den zwei­
ten Kongreß zur Festlegung der Definitionen in der 
Biomaterialforschung ab. Die Ergebnisse dieses 
Symposiums sind allerdings noch nicht veröffent­
licht. 
1.2 Wechselwirkungen zwischen Implantat 
und Organismus 
Vereinfacht betrachtet ist vor allem die initiale Reak­
tion zwischen Implantat und Lager letztlich eine In­
teraktion von Biomaterial und Blut, wobei die Pro­
teinabsorption an der Werkstoffoberfläche ein be­
sonders wichtiger Vorgang ist, bei dem thermodyna-
mische Effekte und die Polarität bzw. Oberflächen­
benetzbarkeit eine besondere Rolle spielen. So wird 
z.B. eine negative Ladung der Oberfläche als vorteil­
haft angesehen; auch die Hydrophilie des Implanta­
tes hat einen wichtigen Einfluß auf die Proteinad­
sorption. Besonders günstige bio- (bzw. blut-)kom-
patible Eigenschaften werden u.a. Siloxan (Si), Poly­
tetrafluorethylen (PTFE), Polyethylen (PE), Koh­
lenstoff und Titan zugeschrieben. 
Die Antwort des Körpergewebes auf Implantat­
materialien ist ein dynamischer Prozeß, der noch 
nicht durch eine universell anwendbare Theorie er­
faßt werden konnte und bestimmt wird durch: 
- die chemischen Eigenschaften des Implantates; 
- physikalische Bedingungen wie Form und Größe, 
Oberflächenstruktur und das mechanische Ver­
halten des eingebrachten Fremdkörpers; 
- biologische Faktoren wie Alter und Gesundheits­
zustand des Patienten. 
Die Implantation stellt für das Gewebe immer einen 
Reiz dar, dessen Ausmaß allerdings je nach Material 
und Rahmenbedingungen stark variiert. Im günsti­
gen Fall unterscheidet sich die Gewebereaktion 
kaum von normaler Wundheilung, das Implantat 
wird von zartem Bindegewebe eingeschlossen (be­
kannt u.a. für Siloxan, Polyethylen, Titan). Bei un­
günstigem Verlauf kommt es zur Bildung einer der­
ben, dicken Kapsel oder zur chronischen Entzün­
dung mit Granulomen, großen Mengen an Makro­
phagen und Riesenzellen, klinisch auffällig unter an­
derem durch Schwellung, Rötung und Schmerz. 
1.3 Korrosion und Degradation von Implantaten 
Metalle werden u.a. von Salzen und Proteinlösungen 
der extrazellulären Flüssigkeit angegriffen und un­
terliegen der Korrosion. Polymere sind nicht auf 
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diese Weise zerstörbar, können aber durch Einwir­
kungen von Energie oder durch Enzyme, die bioche­
mische Reaktionen katalysieren, eine sog. „Degra­
dation" erfahren. Außerhalb des Körpers kommt es 
bei Kunststoffen weiterhin durch hohe Temperatu­
ren oder Gamma-Strahlen zur Degradation, wobei 
die kovaienten Bindungen der Kettenstrukturen auf­
brechen. Im Organismus ist die Degradation durch 
Hydrolyse, wie sie bei Polyurethan (PUR), Polyester 
und Polyamid (PA) vorkommt, ein bekanntes Bei­
spiel. PTFE, Polymethylmethacrylat (PMMA), Po­
lypropylen (PP), Polyethylen und Silikon (Si) gelten 
in dieser Hinsicht als stabil; bei Silikon kann es aller­
dings durch Flüssigkeitsabsorption zur Schwellung 
und Minderung der Bruchfestigkeit kommen [291]. 
Degradation geht bei Kunststoffen immer mit der 
Bildung kurzkettiger Bruchstücke (bis hin zu Mono­
meren) und — wie die Korrosion — mit einer Ver­
schlechterung der mechanischen Implantateigen­
schaften einher. 
1.4 Möglichkeiten der Materialprüfung 
Noch zu Beginn der 60er Jahre war es angesichts ei­
ner zunehmenden Flut von unkontrollierten Implan­
tatanwendungen in der operativen Medizin erforder­
lich, daß Calnan mit Nachdruck forderte, Biomate­
rialien nicht mehr ungeprüft klinisch zu verwenden 
[53]. 
Inzwischen sind für viele chirurgische Implantate 
Standardwerte und Normen festgelegt worden (in 
Deutschland z.B. durch das Deutsche Institut für 
Normung (DIN)). So bestimmt eine DIN-Norm (Nr. 
17443; [73]) für chirurgisch genutzte Stähle die Gren­
zen der Belastbarkeit, Elastizität, Bruchfestigkeit 
usw. Auch die zur Ermittlung dieser Daten erforder­
lichen Prüfmethoden sind durch DIN-Normen defi­
niert. Die Aussagekraft mechanischer Belastungs­
tests kann dadurch erhöht werden, daß sie in einem 
Medium erfolgen, welches Körperflüssigkeiten ent­
spricht. Da es sich nicht um Medikamente handelt, 
ist allerdings hierzulande — anders als in USA — eine 
Prüfung der Zulassung durch das Bundesgesund­
heitsamt (BGA) derzeit noch nicht erforderlich. 
Im Interesse möglichst komplikationsarmer An­
wendung von Implantaten werden jedoch von den 
Herstellern, Forschungsinstituten und Kliniken vor 
allem neue Implantate nicht nur mechanischen Bela­
stungsprüfungen, sondern auch Biokompatibilitäts­
test unterzogen. 
Hierfür kommen — nach einer schon von Grif­
fiths [103] vorgeschlagenen Reihenfolge - zunächst 
histochemische Techniken bzw. in-vitro-Tests in 
pseudoextrazellulärer Flüssigkeit z.B. unter Einsatz 
der Infrarotspektrometrie in Betracht [121,122]. Da­
nach folgt die Prüfung der Wachstumshemmung in 
einer Zell- oder Gewebekultur [40, 142]. Bei günsti­
gen Resultaten kann die aussagekräftigste Untersu­
chung folgen, nämlich der Tierversuch, der außer der 
klinischen Prüfung die wohl bedeutsamste Testme­
thode darstellt. Dabei kann neben zahlreichen ma­
kroskopischen und histologischen Bewertungspara­
metern z.B. auch die Messung der Dicke einer fibrö­
sen Kapsel um ein Implantat in die Evaluierung ein­
bezogen werden. Die Beobachtungszeit im Tierver­
such soll mindestens zwei Jahre betragen. Patienten, 
denen im Rahmen klinischer Prüfungen neue Im­
plantate eingepflanzt werden, sollen nach Griffiths 
lebenslang beobachtet werden. 
1.5 Das ideale Implantat 
Wenn für einen chirurgischen Zweck ein uneinge­
schränkt gebrauchsfähiges Implantat zur Verfügung 
steht, ergeben sich zahlreiche Vorteile: 
— Die chirurgische Rekonstruktion wird verkürzt; 
— das Trauma für den Patienten wird geringer (im 
Vergleich zum autogenen Transplantat); 
— das Ersatzmaterial steht unbegrenzt zur Verfü­
gung; 
— die Eigenschaften des Biomaterials sind definier­
bar und denen von Transplantaten i.a. überlegen. 
Sofern jedoch kein optimales Material verfügbar ist, 
muß mit Nachteilen gerechnet werden: 
— Die auch nach Jahren noch mögliche Unverträg­
lichkeit mit dem Gewebe; 
— das Wandern des Implantates; 
— das Nachlassen seiner mechanischen Eigenschaf­
ten. 
Die immer wieder geäußerte Befürchtung, daß Im­
plantatmaterialien Malignome induzieren könnten, 
hat sich für am Menschen anwendbare Werkstoffe 
bisher nicht beweisen lassen. Im Tierexperiment re­
produzierbare Implantat-assoziierte Tumoren erwie­
sen sich als speziesspezifisch bei bestimmten Nagetie­
ren (vgl. [25]). 
Die Anforderungen an ein „ideales" Implantat 
hängen naturgemäß auch davon ab, wo und für wel­
chen Zweck es implantiert werden soll. Unabhängig 
davon ergeben sich jedoch allgemeine Kriterien, die 
ein perfektes Biomaterial erfüllen sollte: 
— Es soll das Gewebe, das es ersetzen soll, in Größe, 
Form und Konsistenz genau nachahmen. 
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Tabelle 1. Eigenschaften häufig benutzter Biomater ia l ien im Vergleich 
A . Berghaus 
Implantat- Verar- Anpassung Gewebe- Röntgen- Verfüg- Sterilisier- Memory- Porosität Entfern- Spezielle Nachteile 
materialien beitung an den vertrag- durch- barkeit barkeit Effekt der Ober- barkeit 
Defekt lichkeit lässigkeit fläche 
Si l ikon + + / - + + + + — — + Serombildung; relativ 
hohe Infek tanfä l l igke i t ; 
Dis loka t ion mögl i ch 
Proplast I + + + + + + + + Empfindl ich gegen 
Quetschung; Fibrosie-
rung, schwarze Farbe 
Proplast I I + + + - + + - / + + -
Ρ M M Α vorge­
formt ( A c r y l ) — - /+ + + + + - / + — + 
P M M Α intra­
operativ poly-
merisierend - /+ + +/ - + + + - / + + Exotherme Reakt ion 
P o r ö s e s 
Polyethylen + + + + + + - /+ + + 
Hydroxylapat i t 
p o r ö s 
dicht : : + + + + + + + + - / + - / + + + 
+ = d iesbezüg l ich vorteilhaft 
- = d iesbezügl ich nachteilig 
— Es soll die Infektionsgefahr nicht erhöhen, son­
dern möglichst von sich aus in irgendeiner Weise 
antibakteriell wirksam sein [154]. 
— Es soll unendlich lange vom Gewebe toleriert 
werden. 
— Es soll nicht immunologisch wirksam sein. 
— Es soll durch Biegsamkeit oder die Möglichkeit 
des Zurechtschneidens oder der Ausformung in­
traoperativ anpassungsfähig sein. 
— Besonders die Oberfläche soll stabil und i.a. reak­
tionslos sein. 
— Nach heutigen Erkenntnissen ist — von Ausnah­
men abgesehen — zumindest eine oberflächliche 
Porosität von Vorteil, eventuell mit kompaktem 
Implantatkern. 
— Eine sichere und bei Bedarf auch wiederholte Ste­
rilisation muß möglich sein. 
— Das Implantat soll nicht über eine „Memory-Ei­
genschaft" verfügen, die es nach einer Biegebela­
stung immer wieder in die alte Form zurückbringt 
(es sei denn, der Memory-Effekt ist therapeutisch 
beabsichtigt). 
— Das Material soll nicht zur Resorption von Kno­
chen führen, der als Aufnahmelager dient. 
— Es soll keine Farbe haben, die transkutan durch­
scheint und das kosmetische Resultat beeinträch­
tigt. 
Bekanntlich sind die oben aufgeführten Wunschvor­
stellungen vielfach noch unerfüllt, denn anderenfalls 
wäre die Suche nach dem idealen Implantat wohl 
schon beendet. Unter dem Eindruck der bei fast allen 
gängigen Implantatmaterialien noch gegebenen Un­
zulänglichkeiten (vgl. Tabelle 1) sollte sich ein poten­
tieller Anwender vor allem dann, wenn Neuentwick­
lungen angeboten werden, eine Reihe von Fragen 
beantworten lassen (vgl. auch [229]): 
— Ist von dem ausgewählten Implantatmaterial 
irgendeine für lebendes Gewebe gefährliche Wir­
kung bekannt? 
— Wird es häufig abgestoßen? 
— Bewirkt es die Ausbildung einer Bindegewebs-
kapsel, die seinen Nutzen mindert? 
— Handelt es sich um ein permanentes oder ein ab­
baubares Material? 
— Wie lange hat der Werkstoff Wert und Bestand, 
bevor er ggf. resorbiert ist? 
— Erfolgt ein eventueller Abbau ohne Schaden für 
das Gewebe oder den Organismus? 
— Können Resorption oder Degradation des Mate­
rials ausreichend zuverlässig kontrolliert werden? 
— Ist der Herstellungsprozeß hinreichend präzise 
und kontinuierlich kontrolliert, so daß jede gelie­
ferte Charge qualitative Höchstanforderungen er­
füllt? 
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Da es sich Hersteller und Operateure - unterstützt 
durch behördliche Auflagen - in den vergangenen 
Jahren zunehmend zueigen gemacht haben, die oben 
aufgeführten Sicherheitsaspekte zum Schutz des Pa­
tienten zu beachten, kommen viele in der Industrie 
weit verbreitete Materialien für die Anwendung am 
Patienten nicht in Betracht. Die Implantation eines 
heute gängigen und industriell vertriebenen chirurgi­
schen Materials bedeutet gemeinhin ein geringes 
Morbiditätsrisiko für den betroffenen Patienten. Die 
insgesamt positive Bilanz moderner Biomaterialien 
verschafft ihnen angesichts des durch das Risiko der 
HIV-Übertragung neuerdings wieder eingeschränk­
ten Nutzens des konservierten Transplantats (vgl. 
[255]) nach einer Periode der Diskreditierung und 
Ablehnung wieder größere Bedeutung. Von den in 
jüngerer Zeit erschienenen Übersichtsarbeiten über 
Biomaterialien in der Kopf-Hals-Chirurgie sei hier 
die Darstellung von Kent und Misiek hervorgehoben 
[ 143], auf die im vorliegenden Text wiederholt Bezug 
genommen wird. 
2 Implantatmaterialien 
2.1 Polymere (Kunststoffe) 
Im Gegensatz zu den mineralischen Metallen und 
Keramiken gehören Kunststoffe zu den organischen 
Werkstoffen. Sie bestehen aus makromolekularen 
Verbindungen, die synthetisch oder durch die Um­
wandlung aus vorhandenen Naturstoffen hergestellt 
werden. Sie sind bei der Verarbeitung oder wenig­
stens beim ersten Herstellungsschritt plastisch ver­
formbar. Kunststoffmakromoleküle setzen sich aus 
einer großen Anzahl von Atomen zusammen, die 
chemisch miteinander verbunden sind. Sie sind aus 
sehr vielen Grundmolekülen aufgebaut, den „Mono­
meren". Bei der einfachsten Form der Aneinander­
reihung solcher Monomere entstehen ketten- oder 
fadenförmige „Polymere". Derartige „lineare" Ma­
kromoleküle nehmen eine beliebige knäuelartige 
Gestalt an. Wenn es bei der Kettenbildung zu unre­
gelmäßigen Verbindungen von zwei oder mehreren 
Kettenabschnitten kommt, können Verzweigungen 
entstehen. Von „Vernetzung" spricht man bei einer 
chemischen Verbindung von Makromolekülen un­
tereinander, die bei oder nach der Bildungsreaktion 
entstehen. 
Zur Abkürzung der oft komplizierten Kunst­
stoffbezeichnungen können nach der Norm DIN 
7724 Kurzzeichen verwendet werden. Neben dem 
Begriff „Kunststoff" sind auch die Bezeichnungen 
.,Polymere", „Polymerwerkstoffe" oder „Hochpoly­
mere" geläufig. Im Angelsächsischen wird häufig von 
„Plastics" gesprochen. 
2.1.1 Silikon (Si, Silikongummi) 
Silikon, von dem englischen Chemiker F. S. Kipping 
aus Nottingham um die Jahrhundertwende einge­
führt, wurde erstmals 1943 im Handel angeboten. In 
den späten 40er Jahren begann man mit der Implan­
tation des Materials unter der Haut bei unterschiedli­
chen Indikationen. Seine weite Verbreitung ver­
dankt Silikon in erster Linie ausgezeichneten physi­
kalischen Eigenschaften, wobei besonders die ther­
mische Stabilität, Resistenz gegen Oxydation, ge­
ringe Benetzbarkeit, weitgehende Inertheit und die 
Beibehaltung seiner Flexibilität über einen großen 
Temperaturbereich zu nennen sind. 
Flüssiges Silikon in chirurgischer Reinheit ist 
eine klare, färb- und geruchlose Substanz von öliger 
Konsistenz. 
Chemische Formel: 
C H . C H , 
I I 
— o — S i — O —Si — ο -
Ι I 
C H 3 C H 3 
Herstellung. Silikon wird auf der Grundlage des Bau­
steins Dimethylsiloxan (der Begriff „Siloxan" ist eine 
Zusammensetzung aus Si/ikon, Oxygen und Metrum) 
mit geringeren Zusätzen anderer organischer Seiten­
ketten (z.B. Vinyl und Phenyl) hergestellt. Durch 
Kondensationspolymerisation entsteht ein Molekül 
von hohem Molekulargewicht (Polydimethylsilo-
xan), das ein ausgesprochen polares Si-O-Si-Ge-
rüst enthält, welches zu seiner Flexibilität beiträgt. 
Diese Moleküle sind durch chemische Kettenverbin­
dungen an weitgestreuten Punkten vernetzt (vulkani­
siert), wodurch die Flexibilität der ursprünglichen 
Polymer-Kette erhalten bleibt. Der Prozeß wird da­
durch in Gang gesetzt, daß der Katalysator Dichlor-
benzoylperoxyd unter Hitzeeinwirkung in freie Radi­
kale zerfällt, die die organischen Seitengruppen akti­
vieren können, wodurch Kreuzvernetzungen entste­
hen. Durch die Zugabe von ungefähr 15—20 Volu­
menprozent fein zerteilter aktiver Kieselsäure als 
Füllstoff erhält Silikongummi verbesserte mechani­
sche Eigenschaften [47,178]. 
Der besonders in den USA für Silikonimplantate 
häufig gebrauchte Begriff „Silastic" bezeichnet kein 
eigenständiges Material, sondern ist ein Handels­
name für Silikonimplantate der Fa. Dow Corning. 
Materialeigenschaften. Die physikalischen Eigen­
schaften hängen von der genauen Zusammensetzung 
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des Silikongummis und von der Aushärtung (Vernet­
zung) ab. Die Zugfestigkeit reicht von 25 bis 100 N/ 
mm 2, die Dehnbarkeit von 100 bis 600% [178]. 
Hitzestabilität ist ein besonderer Vorteil des Sili­
kon, sie erlaubt das Autoklavieren und gewährleistet 
eine lange Haltbarkeit. Bei Raumtemperatur haben 
die meisten wasserlöslichen Materialien, wie auch 
schwache und starke Säuren und Basen, kaum oder 
keinen Einfluß auf Silikon. Der wesentliche Nachteil 
des Werkstoffes ist seine relativ geringe Reißfestig­
keit bzw. Weiterreißfestigkeit. 
Die Eigenschaften — auch des flüssigen Silikon — 
werden selbst durch extrem lange Lagerung bei 
Raumtemperatur oder durch Einfluß von Sonnen­
licht und Mikroorganismen nicht beeinträchtigt. 
Seine thermische Stabilität über einen breiten Tem­
peraturbereich erlaubt auch wiederholte Dampfste­
rilisation ohne nennenswerte Veränderungen, je­
doch sollte das Material wegen seiner Absorptions­
fähigkeit möglichst nicht gassterilisiert werden. 
Verhalten im Organismus. Die Biokompatibilität der 
Silikongummis ist ausgezeichnet. Es gibt fast keine 
toxischen Effekte auf irgendein Gewebe im Organis­
mus oder auf Körperflüssigkeiten. Bei histologischer 
Untersuchung findet man eine fibröse Einscheidung 
ohne Adhäsion an die Faserhülle. Silikon ist gering 
thrombogenetisch wirksam, wenngleich diese Eigen­
schaft in erster Linie dem Füllstoff (aktive Kiesel­
säure) zuzuschreiben ist. Schrittweiser Verfall von 
Silikongummi kann vorkommen, verursacht durch 
die Absorption von Lipiden aus dem Blut, wodurch 
die physikalischen Eigenschaften des Gummis nach­
lassen. Die Lipidabsorption wird durch Abrasions­
verschleiß beschleunigt. Dabei entstehen Mikro-
risse, die zu postoperativen Spätversagern vor allem 
bei belasteteten, funktionstragenden Anwendungen 
führen können. Auch kalzifizierte Niederschläge 
können die Oberfläche des Implantates beeinträchti­
gen und die mechanischen Eigenschaften verschlech­
tern. 
Aus der klinischen Anwendung ζ. Β. bei der Aug­
mentation von Gesichtsweichteilen und bei der Ohr­
muschelrekonstruktion bekannte Risiken von Sili­
konimplantaten sind die Dislokation, Perforation 
der Haut (vor allem bei dünner Weichteildeckung) 
und besonders die hohe Infektionsrate [10, 250]. Ein 
besonders bei Brustimplantaten beobachtetes Pro­
blem ist die postoperative Kapselkontraktur [276]. 
Sie zwingt im allgemeinen zur Implantatentnahme. 
Um der unerwünschten Kapselbildung mit Kontrak­
tion entgegenzuwirken, werden Silikonimplantate 
neuerdings mit mikrostrukturierten Oberflächen 
versehen, deren definierte Rauhigkeit sich günstiger 
auswirkt als eine glatte Oberfläche. 
Um die mangels Verbindung mit dem Lager prin­
zipiell schlechte Implantatstabilität zu verbessern, 
wurden poröse Silikonimplantate [38] vorgeschlagen 
oder solche, an die Polyterephthalat-Gewebe („Da-
cron") mit Silikonkleber angeheftet ist [259]. Die po­
röse Form des Silikon kann vorteilhaft überall da ver­
wendet werden, wo nur geringe oder gar keine funk­
tionelle Belastung auf das Implantat einwirkt. In an­
deren, belasteten Lagern muß aufgrund der geringen 
Reißfestigkeit des Materials mit dem mechanischen 
Versagen derartiger Implantate gerechnet werden. 
Eigenschaften und Anwendung des flüssigen Sili­
kon werden im Kapitel 2.5 „Injizierbare Materialien" 
beschrieben. 
Klinische Anwendung. Silikon hat im Kopf-Hals-Be­
reich vor allem für die Gesichtsschädelrekonstruk­
tion Bedeutung erlangt [43, 105, 155, 167, 250, 260, 
263, 277]. Für die Augmentation von Kinn, Jochbein 
und Nasenrücken wurde eine Vielzahl unterschied­
lich geformter Silikonimplantate vorgeschlagen, zum 
Teil in Kombination mit anderen polymeren Gewe­
ben [12,15,46,50, 54,59,63,106,169,174,182,184, 
234, 283,289]. Im Handel ist vorgeformtes Silikon er­
hältlich; man kann auch nach Gesichtsabdrucken 
hergestellte Implantate verwenden [80]. 
Bei der Augmentation in der Rhinoplastik kön­
nen vorgeformte oder individuell angepaßte Silikon­
implantate für die Rekonstruktion des Rückens, der 
Nasenspitze und der Kolumella eingesetzt werden. 
Hier kommt es jedoch oft zu Wanderung, Infektion 
und Verlust des Implantats [70, 90]. Im Bereich von 
Stirn, Wange und Kinn ist Silikon hingegen erfolgrei­
cher eingesetzt worden. Folien für die Rekonstruk­
tion des Orbitabodens nach Blow-out-Frakturen 
wurden eine Zeitlang recht häufig verwendet [224]. 
Jedoch kommt es relativ oft zur Dislokation oder Ab­
stoßung. Für die Unterfütterung gelähmter Stimm­
lippen werden u.a. Silikonspäne durch ein Knorpel­
fenster eingeführt. Sie sind so zurechtgeschnitten, 
daß sie wie ein Riegel nicht durch das Fenster zurück­
rutschen können [152]. U.E. eignen sich für diese In­
dikationen Implantate aus porösem Polyethylen bes­
ser, weil sie besser im Gewebe fixiert werden [22]. In 
der Kieferchirurgie wird die Frage der Verwendbar­
keit von Silikonscheiben als Interpositionsmaterial 
zur Verhinderung der Ankylose des Kiefergelenks 
kontrovers diskutiert [143]. 
Als besonders wertvoll hat sich Silikon bei der 
Erfüllung von (temporären) Platzhalterfunktionen 
erwiesen, wie etwa bei Paukenröhrchen, laryngo-tra-
chealen Stents [78], Tracheal-T-Röhrchen [186,187], 
Stimmprothesen [243], Platzhaltern für Kieferhöh­
lenfenster [18, 28], „Skin-Expandern", Schläuchen 
zum Offenhalten von Tränenwegen [89] etc. Bei die-
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sen Anwendungen werden Implantate meist nur zeit­
lich begrenzt eingesetzt oder nach einer gewissen 
Verweildauer gegen neue ausgetauscht, so daß die 
sonst als Nachteil empfundene, mangelnde Verbin­
dung der Materialoberfläche mit dem Lager dann als 
besonderer Vorteil anzusehen ist. Silikonscheiben, 
die als Obturatoren zum Verschluß von Septumper-
forationen eingesetzt werden, können in uner­
wünschter Weise den Defekt im Lauf der Zeit ver­
größern [181]. 
2.7.2 Polyethylen (PE) 
Polyethylen gehört mit anderen thermoplastischen 
Polymeren - z.B. dem Polypropylen - in die 
Gruppe der Polyolefine. Es handelt sich um flexible, 
kristallisierbare Kettenstrukturen. Je größer die Ket­
tenlänge und der Kristallisationsgrad sind, desto hö­
her liegt der Schmelzpunkt, die Stabilität nimmt zu, 
ebenso der Widerstand gegenüber Degradation, so­
wie die Zugfestigkeit und die „Einfriertemperatur", 
unterhalb derer sich der Stoff im „Glaszustand" be­
findet. 
Chemische Formel: 
Η Η I I Η Η Η 
Herstellung. Polyethylen kommt in der Chirurgie in 
kompakter und in poröser Form zur Anwendung. 
Erstmalig wurde die Polymerisation von Ethylengas 
1939 von der Fa. ICI kommerziell betrieben, die da­
mals ein Material herstellte, welches heute als „Low-
density-Polyethylene" („LDPE") bekannt ist. Diese 
Reaktion verläuft in einem Autoklaven unter Druk-
ken zwischen 1000 und 3000 bar ab („Hochdruck-
PE"). Um die Polymerisation in Gang zu bringen, 
benutzt man Sauerstoff oder Peroxid. Unter diesen 
Bedingungen polymerisiert das Ethylengas in einer 
exothermen Kettenreaktion zum Polyethylen. In den 
Herstellungsprozeß sind freie Radikale eingebun­
den, die aus den Startmolekülen hervorgehen. Das 
so gebildete Polymer hat einen hohen Anteil von Sei-
tenkettenverzweigungen. Das spezifische Gewicht 
dieses Werkstoffes reicht von 0,910 bis 0,935. 
Anfang der 50er Jahre begann man „High-den-
sity-Polyethylene" („HDPE") herzustellen, welches 
durch Polymerisation bei niedrigem Druck (zwischen 
1 und 50 bar) in Gegenwart heterogener Startsy­
steme entsteht (Ziegler-Verfahren). Bei diesem Po­
lymer handelt es sich im wesentlichen um lineare Mo­
lekülketten mit sehr wenigen Verzweigungen; hier­
durch bekommt man eine höhere Dichte, das spezifi­
sche Gewicht bewegt sich in einer Größenordnung 
von 0,940 bis 0,970. LDPE ist ein hochgradig ver­
zweigtes Polymer, während HDPE mehr kristalliner 
Art ist. Die Kettenverzweigungen bei LDPE führen 
zu einem höheren Anteil der amorphen Phase. Das 
Verhältnis von kristallinen zu amorphen Anteilen 
beeinflußt erheblich die Materialeigenschaften [42, 
223]. So bedeutet ein hoher Prozentsatz an amor­
phem Material geringere Streckspannung, niedrige­
ren Erweichungspunkt, erhöhten Weiterreißwider-
stand und geringere Schlagzähigkeit bei niedrigen 
Temperaturen. 
Den bedeutendsten Einfluß in der Chirurgie be­
kam ein Polyethylen mit einem Molekulargewicht 
von ungefähr 4 χ 106, das als „Ultra-high-molecular-
weight-Polyethylene" („UHMWPE") bezeichnet 
wird. UHMWPE hat bei der Konstruktion von tota­
len Hüftgelenksprothesen in den letzten zwei Jahr­
zehnten eine dominierende Rolle gespielt. Diese 
Entwicklung wurde dadurch eingeleitet, daß sich Po-
lytetrafluorethylen (Teflon) als Pfannenprothese we­
gen übermäßigen Abriebs und starker Geweberei­
zung als ungeeignet erwies. 
Für die Herstellung von porösem Polyethylen 
werden Pulver aus hochmolekularen Niederdruck-
polyethylentypen mit relativ breitem Schmelzbereich 
verwendet, also HDPE-Typen („PHDPE"). Die 
chemische Beständigkeit des Materials ist sowohl ge­
genüber sauren als auch basischen Medien sehr hoch, 
ebenso allen Salzlösungen gegenüber [37]. Allenfalls 
bei konzentrierter H 2 S0 4 und konzentrierter H N O 3 
- insbesondere bei höheren Temperaturen - müs­
sen Einschränkunen gemacht werden, die aber nur 
im Industriebereich nennenswerte Bedeutung haben 
dürften. 
In der Kopf-Hals-Chirurgie sind — anders als in 
der Orthopädie — z.Z. ausschließlich Implantate aus 
porösem Polyethylen von Interesse, weshalb diese 
Form des Kunststoffs hier bevorzugt dargestellt wird. 
Die Herstellung poröser Fremdkörper durch Sin­
tern wurde vor etwa 8000 Jahren entwickelt, als Ton 
zu poröser Keramik gebrannt wurde. Dabei werden 
feinkörnige Stoffe soweit erhitzt, daß sie an der 
Oberfläche erweichen, während die Gestalt der Kör­
ner erhalten bleibt. An den Berührungsflächen er­
folgt ein oberflächliches Verschweißen, so daß ein 
zusammenhängender poröser Körper entsteht (Abb. 
1). Dieses Verfahren ist in der Keramik, der Metall­
urgie und der Glasindustrie bekannt und läßt sich 
auch auf pulverförmige Kunststoffe wie Polyethylen 
übertragen. Die entstehenden Poren können gegen­
einander abgeschlossen sein oder sich als offenes Sy­
stem durch den ganzen Formkörper ziehen, so daß 
Flüssigkeit oder ein Gas ihn durchströmen können. 
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Abb. 1. P o r ö s e s Polyethylen. Rasterelektronenmikroskop. 
V e r g r ö ß e r u n g ca. 2500fach 
Im letzteren Fall spricht man von offenen Poren, wie 
sie auch bei porösem Polyethylen vorliegen. Das 
hochmolekulare Pulver wird für den Sinterprozeß in 
Formen gefüllt, verdichtet und auf 180 bis 220 °C er­
wärmt. Die physikalischen Eigenschaften des Mate­
rials - wie Porosität und Festigkeit - lassen sich 
durch Auswahl des Pulvers und Einstellung der Ver­
fahrensbedingungen (Sinterzeit, Sintertemperatur 
und Vorpreßdruck) in gewissen Grenzen beeinflus­
sen. So lassen sich aus porösem Polyethylen Platten-, 
Rohr- und Spezialprofile oder Formteile herstellen. 
Das in der Chirurgie verwendete PE ist ein hochrei­
nes Produkt, das Monomere oder Additive allenfalls 
in vernachlässigbaren Spuren enthält. 
Materialeigenschaften. Das an sich bereits gut ver­
trägliche UHMWPE wurde weiter verbessert. So 
konnten durch eine Gammastrahlenvernetzung 
einige mechanische Eigenschaften beeinflußt wer­
den. Die Strahlenvernetzung erfolgt hauptsächlich 
an der bestrahlten Oberfläche, so daß insbesondere 
Reibung, Verschleiß und Härte verbessert werden 
konnten [236]. Eine andere Methode, die physikali­
schen Eigenschaften von UHMW-Polyethylen zu 
verbessern, ist die Verstärkung mit Kohlefasern [87]. 
Diese Möglichkeiten werden aber vor allem zur Ver­
besserung der Eignung des Materials in der Hüftge-
lenksprothetik eingesetzt. 
Poröses Polyethylen zeichnet sich — anders als 
die spröde Keramik — vor allem durch Elastizität 
aus, im Gegensatz zu porösen Metallen durch chemi­
sche Resistenz. Beiden gegenüber liegt sein Vorzug 
in dem geringen Gewicht. Seine Dichte liegt bei etwa 
0,6 g/cm3. In Verbindung mit einem relativ niedrigen 
Preis haben diese Eigenschaften zu breitem Einsatz 
in der Industrie geführt. Der Porendurchmesser liegt 
im Mittel bei ca. 100 μπι. 
Poröses Polyethylen läßt sich mit den auch für die 
Holzbearbeitung dienenden Werkzeugen ohne 
Schwierigkeiten formen, z.B. durch Schneiden, Boh­
ren, Stanzen, Sägen, Fräsen, Hobeln usw. Diese Ei­
genschaft führte auch zur Anwendung des Materials 
bei der computergesteuerten, dreidimensionalen Im­
plantatfertigung für die Korrektur von Stirndefekten 
[160]. Beim Einsatz von schnell rotierenden Säge­
blättern oder Trennscheiben etc. besteht die Gefahr 
der Hitzeentwicklung an der Schnittfläche, die zu ei­
nem Verschweißen der Poren an der Oberfläche 
führt. Nur bei niedriger Rotations- und Vorschubge­
schwindigkeit und gleichzeitiger Kühlung ist die Be­
arbeitung mit Schneidmaschinen weniger riskant 
[49]. Im klinischen Bereich ist die Bearbeitung mit ei­
ner scharfen Klinge vorzuziehen [25]. Der Anfall 
größerer Mengen von Abriebpartikeln muß vermie­
den werden, gegebenenfalls müssen sie vom Implan­
tat vollständig entfernt werden. Weiterhin muß man 
- wie bei jedem Implantat — die Entstehung von 
scharfen Kanten vermeiden, die z.B. eine Perfora­
tion der Haut begünstigen könnten. Für den Kliniker 
ist es von Vorteil, fertige Implantate zu verwenden, 
die unmittelbar in endgültiger Form gesintert wur­
den. 
Eine weitere Bearbeitungsmöglichkeit liegt in 
der thermoplastischen Formung: Bei Temperaturen 
unterhalb des Verschmelzens (ca. 50-130 °C) kann 
unter minimalem Erweichen ohne Schädigung des 
Porensystems eine Formgebung erfolgen. So können 
Implantate von einigen Millimeter Dicke z.B. durch 
Anpressen oder Tiefziehen an einer Gipsmaske ther­
moplastisch geformt werden. Eine kaltgeformte und 
dadurch eigenspannungsbelastete PE-Platte drängt 
dagegen immer wieder in ihre ursprüngliche Form 
zurück („Memory-Effekt"). 
Profile aus porösem HDPE können ohne nen­
nenswerte Schädigung der umgebenden Porosität ge­
schweißt werden. Da Klebstoff gut eindringen kann, 
läßt sich poröses Polyethylen im Gegensatz zu voll­
ständig durchplastifizierten Werkstoffen ausrei­
chend gut kleben [209]. Dies gilt nicht nur für das 
Verkleben mit Metall oder Silikon usw., sondern 
auch für die chirurgische Gewebeklebung. 
Zur Keimfreimachung empfiehlt sich die Gasste­
rilisation . Bei der von uns bevorzugten Methode wird 
bei 56 °C über 2,5 min mit Ethylenoxid sterilisiert, 
nachdem zuvor dreimal evakuiert wurde. Da das Gas 
gewebstoxisch sein kann, muß nach der Sterilisation 
eine ausreichend lange Wartezeit von mindestens 
zwei Wochen eingehalten werden, damit sich die 
Gasreste verflüchtigen. 
Verhalten im Organismus. Viele Veröffentlichungen 
haben belegen können, daß es nur sehr geringe Ge-
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Abb. 2. In die Poren eines Ohrmuschel­
ge rüs t e s aus p o r ö s e m Polyethylen 
(Porecon) einwachsendes Bindege­
webe, 5 Jahre nach Implanta t ion 
( G i e m s a - F ä r b u n g ) . Neben Fibrobla­
sten, Hist iozyten und Riesenzellen 
erkennt man Kapi l l a ren , die das 
Gewebe versorgen (K). Randbereich 
des Implantates (PE), x 100 
websreaktionen bei kompaktem oder porösem Po­
lyethylen gibt [25, 83, 227, 235]. So sah man bei der 
Implantation von Polyethylen-Zylindern bei Kanin­
chen eine zarte, fibröse Pseudomembran mit mäßi­
gem Zell- und Gefäßgehalt [157]. Kleine Partikel 
führten - wie so oft auch bei anderen Materialien -
dagegen zu stärkeren Reaktionen [264] mit zahlrei­
chen vielkernigen Riesenzellen und Entzündungszel­
len (Newman u. Scales 1951, zit. n. [290]). Die Be­
deutung solcher Beobachtungen liegt darin, daß ein 
an sich gut verträgliches Material bei starkem Abrieb 
durch die damit verbundene Produktion kleiner Par­
tikel Anlaß zu ungünstigen Verläufen geben kann. 
Neel hat in seiner tierexperimentellen Untersu­
chung [194] poröses Polyethylen mit einer Poren­
größe von 175 μιη zum Vergleich mit GORE-Tex 
und Proplast herangezogen. Auch hier gab es bei 
subkutaner Implantation keine Heilungsstörungen 
mit PHDPE, vor allem im Vergleich zu Proplast war 
die zelluläre Reaktion minimal. Bindegewebe, das 
die Poren vollständig ausfüllte, führte zu einer sehr 
guten Verankerung im Implantatlager, so daß Neel 
das Material als „biokompatibel" bezeichnete; die 
Struktur der Implantate blieb unverändert. 
In eigenen Untersuchungen [34], die vor allem 
der Suche nach einen geeigneten Implantatmaterial 
als Stützgerüst für die Ohrmuschelrekonstruktion 
dienten, haben wir gefaltete Implantate aus porösem 
Polyethylen, Teflonfilz, Dacron-Velour und Proplast 
unter die Bauchhaut von Ratten verpflanzt. Die Pro­
ben aus porösem Polyethylen behielten nach Implan­
tation ihre Form und Feinstruktur bei. Nach drei Mo­
naten war das Porensystem vollständig bindegewebig 
durchbaut, was sich später bei der klinischen Anwen­
dung bestätigte (Abb. 2). Die Haut adaptierte sich 
gut an das Relief der Implantate, so daß die Anforde­
rung, eine stabile Hautfalte zu bilden, von porösem 
Polyethylen erfüllt wurde. Die anderen Materialien 
erwiesen sich dagegen als zu weich; sie wurden nach 
spätestens drei Monaten oder dann, wenn eine 
Haltenaht entfernt worden war, durch die Hautspan­
nung flachgedrückt. 
Bezüglich der zellulären Reaktion auf poröses 
Polyethylen bestätigten unsere Untersuchungen die 
günstigen Ergebnisse von Brown et al. [49] und Neel 
[194]: es fanden sich nur wenige Histiozyten, Fremd­
körperriesenzellen oder Rundzellen. Kein Implantat 
ging durch Infektion verloren. Kam es bei langer 
Verweildauer einer Matratzennaht durch Dochtwir­
kung zu einer lokalen Infektion, so breitete sich die 
eitrige Entzündung nicht im gesamten Porensystem 
aus, sondern blieb auf die unmittelbare Umgebung 
des liegenden Fadens beschränkt. 
Die Tatsache, daß Knochen in die Poren von po­
rösem Polyethylen relativ schnell und unter optima­
len Bedingungen zu 100% einwächst, ist heute eine 
allgemein akzeptierte Erkenntnis [34, 56, 147, 175, 
244, 246, 247, 248]. Cestero et al. [56] benutzten ex­
perimentell ein PHDPE mit einer Porengröße von 
200 μηι und fanden das Einwachsen von Knochen 
und Blutgefäßen bei subperiostaler, nicht aber supra­
periostaler Implantation. Unterhalb 20 μπι Poren­
größe war kein Knocheneinbau mehr feststellbar. 
Unerwünschte Begleiteffekte des Materials wurden 
nicht gesehen. Spector et al. [246] sowie Klawitter 
et al. [147] forderten für den Knocheneinbauch eine 
Porengröße über 40 μπι. Systematische Untersu­
chungen von Klawitter und Weinstein [146] führten 
zur Aufstellung einer Tabelle, die die Abhängigkeit 
des Knocheneinbaus vom Porendurchmesser zeigt. 
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Abb. 3. a P o r ö s e s Polyethylen, 6 Monate nach Implan ta t ion in 
die Kalo t te des Meerschweinchens. Einwachsen von Knochen 
in die Poren; enger K o n t a k t zwischen Implanta t und Knochen­
lager; formstabile Implantatkante , b V o l l s t ä n d i g e Ossifikation 
auch im Zen t rum des Implantates (gleiches P r ä p a r a t wie 3a) 
Danach liegt der optimale Durchmesser etwas über 
110 μιτι, Zunahme der Porengröße darüber hinaus 
führt nicht zu mehr Knocheneinbau. 
Weiteren Einblick in den Ablauf der nach späte­
stens 14 Tagen einsetzenden Verknöcherung in den 
Poren von PHDPE gewannen Spector et al. [247, 
248]. Im Vergleich zu Proplast fanden sich hier nur 
wenige Fremdkörperriesenzellen. Bei Proplast war 
im Gegensatz zu PE - in Übereinstimmung mit unse­
ren Untersuchungen [34] — ein nennenswerter Kno­
cheneinbauch nicht nachweisbar, was die Autoren 
mit zu kleinen Poren bzw. zu engen Kontaktöffnun­
gen zwischen den Poren erklären. 
Wie auch Sauer et al. [236] kamen Skinner et al. 
[244] zu dem Ergebnis, daß sich PHDPE bei der Im­
plantation in Knochen für bestimmte Fragestellun­
gen besser eignen könnte als poröse Metalle oder po­
röse Keramik. Die Haltekräfte der Grenzfläche wa­
ren bei dem Kunststoff nicht geringer als bei den an­
deren Materialien, das Polyethylen hatte aber den 
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A b b . 4. Proplast I I : Kunststoffmatrix und A l u m i n i u m o x i d ­
fasern. Rasterelektronenmikroskop. M a ß s t a b = 20 μιτι 
Vorteil der besonders einfachen Handhabung und 
Bearbeitung. Mayer et al. [175] fanden, daß die voll­
ständige Durchbauung eines PE-Implantates mit 
Knochen beim Hund je nach Durchmesser bis zu drei 
oder sechs Monate dauern kann (Porendurchmesser 
153 μιτι). 
Bezüglich der Formstabilität von PE-Implanta-
ten im Knochen war das Ergebnis eigener tierexperi­
menteller Studien eindeutig, bei denen zum Ver­
gleich „Proplast I " implantiert wurde [34]. Die Im­
plantate aus PHDPE behielten makroskopisch und 
histologisch ihre vorgegebene Form nahezu ohne 
Veränderung (Abb. 3a+b). Kanten blieben erhal­
ten, Resorption wurde nicht beobachtet. Dagegen 
waren Implantate aus Proplast schon nach drei Mo­
naten von einem ausgeprägten Strukturverlust ge­
kennzeichnet. 
Bei unserer Studie erwiesen sich beide Materia­
lien im übrigen als wenig infektgefährdet, mit gering­
fügig höherem Risiko bei Proplast. 
Klinische Anwendung. LDPE-Typen haben weite 
Verbreitung in der ophthalmologischen, rekonstruk­
tiven und kardiovaskulären Chirurgie gefunden, dar­
über hinaus in der Neurochirurgie, bei der Rekon­
struktion von Sehnen und bei der Herstellung von 
Hilfsmitteln zur Kontrazeption. Mit kompakten, 
nicht porösen PE-Implantaten im Kopf-Hals-Be­
reich hat vor allem Rubin [228, 230] jahrzehntelang 
sehr umfangreiche Erfahrung gesammelt, seine Be-
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wertung ist nahezu uneingeschränkt positiv. Die po­
röse Form des Materials stellt demgegenüber noch­
mals eine Verbesserung dar und hat neue Möglich­
keiten für die Rekonstruktion in nicht mechanisch 
belasteten Bereichen eröffnet. Die größte Verbrei­
tung haben poröse PE-Implantate in der Mittelohr­
chirurgie gefunden. Hier wird poröses Polyethylen 
ohne nennenswerte chronische oder akute Entzün­
dungsreaktion in Bindegewebe eingehüllt. Beson­
ders bekannt wurden Ossikulaprothesen als TORP 
bzw. PORP. Histologisch wurden dabei zwar vielker­
nige Riesenzellen gefunden, jedoch gelang kein si­
cherer Nachweis von Kunststoffpartikeln in diesen 
Zellen. Unsere eigenen Arbeiten mit einem PE-Ma-
terial von 100-200 μπι Porendurchmesser führten zu 
erfolgreichem Einsatz bei der Korrektur von Ge­
sichts- und Schädeldefekten, bei der Ohrmuschel­
rekonstruktion, beim Trachealersatz und bei der Un­
terfütterung von Stimmlippen [19,21,22,23,24,25]. 
2.1.3 Polyethylen-Terephthalat (PETP) 
PETP ist ein linearer, gesättigter Polyester und ther­
moplastisch. Er wird schon seit längerer Zeit beim 
Gefäßprothesenersatz verwendet. In der Kopf-Hals-
Chirurgie wurde PETP-Fasermaterial („Dacron") 
eingesetzt, um Silikonimplantate zu verstärken. Wei­
tere Anwendung fand es in Netz- oder Gitterstruktur 
in Verbindung mit einem Polyurethan-Elastomer zur 
Augmentation im Gesichtsschädel. Solche gitterför-
migen, vorgeformten Implantate wurden erfolgreich 
für konturverbessernde Eingriffe benutzt [161]. Ein 
Dacron-Urethan-Netz als Korb, der mit Spongiosa 
gefüllt wird, eignet sich offenbar für die Unterkiefer­
rekonstruktion [2]. Diese Implantate können leicht 
während des Eingriffs an den Defekt angepaßt, mit 
Messer und Schere zurechtgeschnitten und mit Kno­
chen- oder Knorpeltransplantaten kombiniert wer­
den. Bei unseren Untersuchungen bezüglich eines 
Stützgerüstes für die Ohrmuschelrekonstruktion er­
wies sich allerdings gewebtes Dacron als zu weich 
[33]. 
2.1.4 Polytetrafluorethylen (PTFE, „Teflon") 
Chemische Formel: 
F F F F F F 
Herstellung. Polytetrafluorethylen — die zufällige 
Entdeckung eines Chemikers, der für die US- Atom­
energiekommission tätig war [233] — ist ein langketti-
ges Fluorpolymer, das durch die Polymerisation von 
Tetrafluorethylengas bei hoher Temperatur und ho­
hem Druck entsteht. 
Materialeigenschaften. PTFE ist chemisch inert, Lö­
sungsmittel sind nicht bekannt. Das Material ist wi­
derstandsfähig gegen Korrosion und kann leicht ste­
rilisiert werden. 
Verhalten im Organismus. Nach der Implantation 
von Teflon kommt es anfangs zu einer Entzündungs­
reaktion mit einem Überwiegen von Histiozyten 
oder Riesenzellen. Wird das Material nicht belastet, 
werden im weiteren Verlauf die Riesenzellen selte­
ner, fibröses Bindegewebe nimmt zu. 
Klinische Anwendung. Unter den verschiedenen 
Formen, in denen Teflon angeboten wird, dominier­
ten zunächst Scheiben unterschiedlicher Dicke für 
die individuelle Konturierung am Gesichtsschädel. 
Das Material wurde für Hypoplasien im Bereich der 
Wangen und des Infraorbitalrandes verwendet, auch 
zur Rekonturierung nach periorbitalen Frakturen 
oder sogar nach Unterkieferteilresektionen [9]. Auf­
grund der Entwicklung besser geeigneter Materialien 
gibt es inzwischen - wenn man von Stapespistons in 
der Otologie absieht — jedoch kaum noch Indikatio­
nen für die Anwendung von reinen Teflonimplanta­
ten. Gelegentlich wird die Rekonstruktion des Orbi­
tabodens mit Teflonscheiben vorgeschlagen [141]. 
Hierfür wurden weiße, filzartige Scheiben von etwas 
mehr als einem Millimeter Stärke angeboten. Bei der 
Behandlung laryngealer Stenosen mit Platzhaltern 
tritt das Material in Konkurrenz mit Silikon [158]. 
Eine weitere Anwendung von Teflon im HNO-
Bereich ist seine Injektion als Paste vor allem zur Un­
terfütterung gelähmter Stimmlippen, wie von Arnold 
1962 [6] erstmals vorgeschlagen (siehe Kap. 2.5 „Inji­
zierbare Materialien"). 
2.7.5 Expandiertes PTFE („Gore-Tex") 
Herstellung und Materialeigenschaften. Gore-Tex ist 
ein gerecktes („expanded") Polytetrafluorethylen -
„E-PTFE" - das in ca. 1 mm dicken Lagen („soft tis­
sue patch"), als Faden oder als Band bzw. Schlinge 
zur Anwendung kommt. Die Porengröße beträgt ca. 
10 bis 30 μπι. Vergleichende Untersuchungen [194] 
zeigten gute Gewebeverträglichkeit des Materials, 
das zunächst vor allem für Gefäßprothesen einge­
setzt wurde. Als besondere Vorteile gelten Porosität, 
reversible Verformbarkeit, chemische Inertheit und 
Festigkeit. 
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Klinische Anwendung. Im Kopf-Hals-Bereich wurde 
Gore-Tex für die Rhinoplastik [226], zur Korrektur 
von Gesichtsfalten [159] und als Zügelband für die 
Fazialisaufhängeplastik [69] vorgeschlagen. Experi­
mentelle Ansätze der Verwendung von Gore-Tex-
Gefäßprothesen für den Trachealersatz führten noch 
nicht zum klinischen Einsatz auf diesem Gebiet 
[139]. 
Gore-Tex-Material als Beschichtung von Silikon­
scheiben bildet ein Implantat, das außen das Ein­
wachsen von Gewebe erlaubt, während die Kapsel­
bildung um den kompakten Silikonkern verhindert 
werden soll („Gore-Tex-Sandwich-Graft", GSG; 
[36]). 
2.1.6 „Proplast" 7, II und „HA-Proplast" 
„Proplast" ist ein poröses Implantatmaterial, das in 
mehreren Formen auf den Markt gebracht wurde. 
Herstellung und Materialeigenschaften. Das Aus­
gangsmaterial, das die poröse Matrix des Proplast 
bildet, ist PTFE-Fluorokarbonpolymer. Es wird im 
Proplast als Kompositwerkstoff aus Harzmatrix und 
Verstärkungsfasern eingesetzt. Proplast ist unlöslich 
in allen Lösemitteln und widerstandsfähig gegen fast 
alle Chemikalien, mit Ausnahme von geschmolzenen 
oder gelösten Alkalimetallen. 
Proplast I ist grau-schwarz und Karbonfaser-ver­
stärkt. Proplast I I ist weiß und Aluminiumoxidfaser-
verstärkt. Eine dritte Generation, das „HA-Pro-
plast", enthält synthetisches Hydroxylapatit und ist 
ebenfalls weiß. 
Das schwarze Proplast I läßt sich leichter mit dem 
Messer in Form bringen als Proplast I I und wird des­
halb trotz seiner Farbe für tiefsitzende Implantat­
lager häufig bevorzugt [242]. Die Porengröße bei 
Proplast I , I I oder HA-Proplast beträgt 50 bis 
400 μιτι. Das Porenvolumen von Proplast stellt 70 bis 
90% des gesamten Materialvolumens dar. 
Bei mechanischer Belastung oder unsachgemä­
ßer Behandlung mit Kompression des Materials ver­
ringert sich das Porenvolumen, das Einwachsen von 
Gewebe wird damit erschwert und verringert. 
Proplast kann aufgrund seiner Hitzeresistenz bis 
zu dreimal dampfsterilisiert werden. 
Verhalten im Organismus. Bei Implantaten im Kno­
chenlager erscheinen weniger Histiozyten und Rie­
senzellen als bei solchen im Weichteillager. Inner­
halb von etwa 12 Wochen kommt es zur Ausfüllung 
der Poren mit Kollagen nach Implantation im Kno­
chen. Bei Proplast I und I I wurde nur gelegentlich die 
Bildung von Osteoid innerhalb des Porensystems 
A b b . 5. a Proplast 1,4 Monate nach Implanta t ion in die Kalotte 
des Meerschweinchens. Desintegration des Implantates (i) mit 
Aufnahme von abge lös t en Fragmenten in K n o c h e n r ä u m e (x). 
Giemsa. b Proplast I , 4 Monate nach Implanta t ion in die 
Kalot te des Meerschweinchens. Kein Nachweis von Knochen­
bau in das Porensystem, nur partielles Einwachsen von Binde­
gewebe 
nachgewiesen, wenn das Implantat mit Knochenkon­
takt eingepflanzt wurde und keine Bewegung zwi­
schen Implantat und Knochen auftrat. Jedoch be­
steht nahezu regelmäßig eine Zone fibrösen Gewe­
bes zwischen der Implantatoberfläche und dem La­
ger. 
Bei HA-PTFE-Kombinationen fand man dage­
gen sechs Monate nach experimenteller Implantation 
im mechanisch ruhigen Knochenlager lamellären 
Knochen in 25% der Porosität, in 50% Osteoid und 
in 25% fibröses Gewebe [123, 144]. 
In der Umgebung eines Proplastimplantates fin­
det man häufig auch bei langer Implantationszeit 
eine größere Anzahl von Makrophagen und Riesen­
zellen. In eigenen Studien [34] sahen wir im Ver­
gleich zu Polyethylenimplantaten bei Proplast kein 
Einwachsen von Knochen im knöchernen Lager, da­
gegen auffallende Desintegration und Dislokation 
sowie Verformung der Proplastimplantate. Die Kar-
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bonfasern fanden sich verstreut in der Umgebung der 
Implantate oder — zusammen mit Kunststoffmatrix 
— auch in umgebenden Knochenmarksräumen. Fast 
alle Implantate aus Proplast waren teilweise frag­
mentiert, die Kanten erschienen weitgehend ausge­
franst (Abb. 5a+b). Diese Befunde wurden durch 
die tierexperimentellen Untersuchungen von Maas 
et al. [168] bestätigt, die Fragmentierung von Pro-
plast-Implantaten bei Hunden fanden, während sich 
im Vergleich poröses PE als besonders stabil erwies. 
Klinische Anwendung. Proplast bekommt man im 
Block oder vorgeformt als Implantat für Kinn, Prae-
maxilla, Jochbein, Orbitarand und Nasenrücken, 
neuerdings auch für die Konturierung der posterio­
ren Mandibula [288]. 
In einigen Untersuchungen wurden hohe Er­
folgsraten für Proplastimplantate angegeben [85, 
242, 287, 288]. Die häufigste Ursache für einen Miß­
erfolg war eine Infektion. Besonders bei der Einbrin­
gung über intraorale Zugänge hat Proplast eine etwas 
höhere Infektanfälligkeit als z.B. Polyethylen. Dem 
soll durch Antibiotikatränkung der Implantate mit 
einer Vakuumtechnik entgegengewirkt werden kön­
nen. 
Vonseiten des Herstellers wird darauf hingewie­
sen, daß Proplast unter anderem dann nicht ange­
wendet werden sollte, 
— wenn eine mechanische Belastung auf das Implan­
tat einwirkt; 
— wenn eine Verbindung zu einer Nebenhöhle be­
steht; 
— wenn keine hinreichend stabile Unterlage gege­
ben ist; 
— wenn im Implantatlager früher bereits Infekte ab­
gelaufen sind; 
— wenn das Implantat gas- oder kaltsterilisiert 
wurde [143]. 
2.1.7 Polyamide (PA) 
Vor allem in den USA ist ein Polyamidnetz („Supra­
mid") umfangreich in der plastischen Gesichtschirur­


























Herstellung und Materialeigenschaften. Polyamide 
sind thermoplastische, organische Polymere, die auf 
der Basis von Phenol und einer Kette mehrerer 
Amidgruppen gefertigt werden. „Nylon" ist eine 
Sammelbezeichnung für die Polyamide. Hitzebe­
ständigkeit und geringe Gewebeirritation machten 
vor allem das gewebte „Supramid"-Netz zu einem 
anerkannten Implantatmaterial. 
Nach Implantation sieht man anfangs eine mä­
ßige Fremdkörperreaktion, später folgt das Ein­
wachsen von Bindegewebe in das Kunststoffnetz­
werk. Die Gewebereaktion kann ein bis zwei Jahre 
lang anhalten. Hierdurch wird das Material veran­
kert. Bei Langzeituntersuchungen hat man jedoch 
eine Degradation von Supramid festgestellt [13,193], 
die wahrscheinlich durch Hydrolyse bedingt ist und 
zu einer Verringerung der Reißfestigkeit in einem 
Ausmaß von etwa 20% pro Jahr führt. Deshalb ha­
ben sich einige (z.B. Adams [1]) von dem Material 
abgewendet und statt dessen z.B. ein Polyester-Netz 
(„Mersilene") bevorzugt. 
Klinische Anwendung. Supramid wurde recht häufig 
als „onlay graft" für Kinn, Nasenrücken und Maxiila 
verwendet [86, 269], ist aber nicht ganz einfach zu 
handhaben. Für eine effektive Augmentation müs­
sen oft 10 bis 30 Schichten des Netzmaterials aufge­
legt werden [86]. Der Werkstoff wird nicht selten als 
„Autoallo-Transplantat" verwendet. Das bedeutet, 
daß gerollte Supramidstücke in einem sicheren Lager 
implantiert werden, bis sie - nach ca. sechs Wochen 
- von Bindegewebe durchwachsen und umgeben 
sind. Danach wird das kombinierte Material entnom­
men und in der endgültigen Position reimplantiert. 
Die Anwender dieser Methode heben hervor, daß 
das autoalloplastische Transplantat nicht etwa steif 
sei, sondern insgesamt die Eigenschaften von Weich­
teilgewebe aufweise [268]. Interessant ist die Mittei­
lung, daß dickere Supramid-Implantate („Pads") bei 
der Rhinoplastik an einem größeren Patientenkol­
lektiv erfolgreich auch im Nasenspitzenbereich ange­
wendet wurden [86]. 
Im deutschsprachigen Raum ist über die Anwen­
dung von Polyamidnetz in der rekonstruktiven Kopf-
Hals-Chirurgie wenig berichtet worden. 
2.2 Chemisch und physikalisch behandelter Knorpel 
2.2.7 Chondroplast 
Unter der Bezeichnung „Chondroplast" wird che­
misch behandelter und zusätzlich bestrahlter Rinder­
knorpel für die rekonstruktive Chirurgie vertrieben. 
Dabei handelt es sich im Grunde genommen um ein 
xenogenes Transplantat. Durch die aggressive Be­
handlung wird das Material jedoch so sehr verändert, 
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daß es den Implantaten zugerechnet werden kann 
und deshalb hier erwähnt werden soll. 
Herstellung. Das Knorpelmaterial wird von Scapula, 
Nase, Septum und Sternum junger Rinder aus staat­
lich überwachten Zuchten in USA gewonnen [82]. 
Nach einem geschützten Verfahren folgt eine Be­
handlung mit Glutaraldehyd (Konzentration 
<2,5%) und — nach Verpackung — die Bestrahlung 
mit energiereichen Beta-Strahlen (12 MEV). Die be­
handelten Knorpelstücke werden in verschiedenen 
Stärken und Größen doppelt verpackt geliefert. 
Eigenschaften und Verhalten im Organismus. Nach 
Ersek et al. [82] unterscheidet sich Chondroplast von 
chemisch konserviertem, allogenem Knorpel und 
Merthiolat-konserviertem Rinderknorpel, die beide 
einer hohen Resorptionsrate unterliegen, dadurch, 
daß es nicht resorbiert wird. Dem Material werden 
keine antigenen Eigenschaften zugeschrieben. Nach 
Implantation soll es in eine zarte Kapsel eingeschei-
det werden. 
Klinische Anwendung. Ersek hat konservierten und 
bestrahlten Rinderknorpel zur Korrektur von Defek­
ten an Nase, Schädeldach, Unterkiefer, Orbita, 
Wange und Kinn verwendet. Nach zwei Jahren wa­
ren 36 von 40 Implantaten noch unverändert reizfrei 
eingeheilt. Vier Implantatverluste führt Ersek auf In­
fektionen zurück. 
Persönliche Mitteilungen anderer Anwender be­
stätigen leider nicht uneingeschränkt die Einschät­
zung, daß Chondroplast in geringerem Maße abge­
baut wird als herkömmlicher, konservierter Knorpel. 
2.3 Zemente 
2.3.1 Polymethylmethacrylat (PMMA) 
Polymethylmethacrylat wurde in den 30er Jahren zu­
nächst als externes Prothesenmaterial und in der 
Zahnheilkunde verwendet, bevor Zander [207] und 
Kleinschmidt [148] den Kunststoff als Implantat für 
die Korrektur von Schädeldefekten einsetzten. 
Chemische Formel: 
CH« CHa 
— C H 2 — C — C H 2 — C — C I L — 
I I c=o c=o 
ι Τ 
O C H 3 O C H 3 
Herstellung. Die Polymerisation von Methylmetha-
crylat (MMA) wird durch freie Radikale in Gang ge­
setzt. Hat die Kettenbildung einmal begonnen, läuft 
sie extrem schnell ab. Das heiß polymerisierte Acryl-
harz („Plexiglas") erhält man durch Erhitzen einer 
Mischung aus M M A mit Benzoylperoxyd. Die Hitze 
zersetzt das Benzoylperoxyd, welches ein Phenyl-
Radikal bildet. Bei Raumtemperatur wird die Poly­
merisation des Acryl dagegen üblicherweise durch 
N,N,-dimethyl-p-Toluidin, Licht, Bestrahlung, Sau­
erstoff und Umgebungswärme katalysiert. 
Das in der Medizin gebräuchliche Acrylharz wird 
meist als Zweikomponentensystem angeboten. Es 
besteht aus einem Pulver von kleinen PMMA-Kügel-
chen und Körnern und einem flüssigen Monomer. 
Das Monomer polymerisiert und verbindet das be­
reits vorliegende Polymer. Die Polymerisationsreak­
tion ist stark exotherm, wobei Temperaturen bis zu 
120 °C auftreten können [143]. 
Materialeigenschaften. Polymethylmethacrylat 
wurde in der Chirurgie als heiß polymerisiertes Acryl 
- eine glasklare, harte Substanz - verwendet [110, 
148], wird aber viel häufiger als Autopolymerisat aus 
zwei Komponenten verarbeitet (Palakos, Palavit und 
andere; [99,188,260,261,275,278,281]). Das Mate­
rial kann präoperativ [42, 281] oder intraoperativ ge­
formt werden [261]. Diese Entscheidung kann auch 
von der Art des Defektes abhängig gemacht werden 
[99]. Die meisten Autoren bevorzugen heute 
PMMA, dem ein Antibiotikum beigemischt wurde 
[261]. Hinsichtlich Bakterizidie, Spektrum, Hitzesta­
bilität, Allergisierungspotenz sowie Höhe und Dauer 
der Freisetzung des Antibiotikums aus dem Polymer 
ergaben geeignete Studien die besten Ergebnisse mit 
Gentamicin [150]. Noch mindestens 10 Monate nach 
Implantation kann eine bakterizide Wirkung in der 
Nähe eines Gentamicin-haltigen Knochenzementes 
(z.B. Refobacin-Palacos) nachgewiesen werden. 
Nachteile der soliden, gehärteten Polymethyl­
methacrylate sind: Schwierige Handhabung; Pro­
bleme mit der Leitung von Wärme und Elektrizität; 
die Notwendigkeit exakter präoperativer Vorberei­
tung. Das harte Acrylharz kann zwar poliert und 
durch Bohren und Fräsen etc. bearbeitet werden, die 
Formgebung mit Skalpell oder Schere ist jedoch nicht 
möglich. Dagegen läßt sich das aus zwei Komponen­
ten zusammengesetzte, intraoperativ polymerisierte 
PMMA (Knochenzement) bis zum Aushärten noch 
an einen Defekt anpassen. In dieser kurzen Phase 
von sechs bis sieben Minuten [290] muß der Opera­
teur dem Implantat die endgültige Form geben. Die 
exotherme Reaktion kann die manuelle Formung be­
hindern. 
Manche PMMA-Zubereitungen (z.B. Refoba­
cin-Palacos) enthalten eine röntgendichte Beimi­
schung aus Zirkondioxid, die die Beurteilung post-
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operativer Leeraufnahmen erleichtert, aber z.B. die 
Computertomographie nicht beeinträchtigt. 
Verhalten im Organismus. Polymethylmethacrylat 
verbindet sich nicht mit angrenzendem Weichteil­
oder Knochengewebe und muß deshalb unbedingt 
stabil verankert werden. Dies geschieht durch Bohr­
löcher und Naht oder durch spezielle nahtfreie Fixie­
rungstechniken mit Hinterschneidung der Schädel­
knochen [17]. 
Die Reaktionen des Empfängergewebes auf 
PMMA variieren und hängen auch von den verschie­
denen Inhaltsstoffen ab (z.B. Restmonomere, Ko-
monomere, Katalysatoren, Weichmacher etc.). Sie 
hängen weiterhin von den thermischen Nebeneffek­
ten des Polymerisationsproduktes und den physikali­
schen Eigenschaften des Materials selbst ab. Toxizi­
tät und systemische Wirkungen gehen im allgemei­
nen mehr von den nicht reagiblen Einzelkomponen­
ten aus, während die Polymerisationshitze und die 
physikalischen Eigenschaften des Materials vor­
nehmlich die lokalen Gewebereaktionen hervorru­
fen. 
Unpolymerisiertes Restmonomer, das weniger 
als 1% an der Gesamtmenge von heiß gehärtetem 
Polymer und bis zu 2-4% des kalt gehärteten Poly­
mers ausmacht, kann systemische Toxizität auslösen. 
Beim Menschen scheint aber der maximale Mono­
mer-Blutspiegel mit 1 mg/100 ml deutlich unter dem 
Niveau zu liegen, bei dem in Tierversuchen systemi­
sche Nebenwirkungen gefunden wurden [143]. Vor­
übergehende, mittel- bis hochgradige Blutdrucksen­
kung, Fieber und Herzstillstand wurden unmittelbar 
nach dem Einbringen von PMMA-Knochenzement 
mit ungebundenem Monomer in den Markraum des 
Femurs zur Fixierung einer Hüftprothese beobach­
tet. Ein Herzstillstand kann allerdings auch damit in 
Zusammenhang stehen, daß Fett oder Luft in den 
Blutstrom gebracht wurden, so daß es zu entspre­
chenden Embolien kam. 
Während andere niedermolekulare Bestandteile 
von PMMA (Akzeleratoren, Stabilisatoren, Weich­
macher etc.) vielfach als nicht toxisch angesehen wer­
den [72], wurden Reste des Katalysators Benzoylper­
oxyd beschuldigt, die Gewebe Verträglichkeit zu stö­
ren [61, 290, 298]. Die Häufigkeit von Infektionen 
nach PMMA-Implantation konnte durch Verwen­
dung antibiotikahaltigen Materials, z.B. bei der 
Schädeldachplastik, von ca. 5% auf ca. 1% gesenkt 
werden [149]. 
Physikalische Effekte von Acrylharzen ergeben 
sich als Gewebereaktionen auf Abriebpartikel und 
als lokale Reaktion auf die Hitze von in situ polyme-
risierendem Material. Mechanischer Abrieb oder 
„Alterung" produzieren losgelöste Partikel, die man 
in benachbartem Gewebe wiederfindet. Sie sind An­
laß für eine granulomatöse Fremdkörperreaktion, 
der man den Namen „Acrylose" gegeben hat [58, 
112], und die sehr ausgeprägt sein kann. Letztlich 
kommt es zur Knochenresorption und Lösung bzw. 
Mobilität des Implantates, die zum klinischen Mißer­
folg führt. Diese Erscheinung spielt aber bei den übli­
chen Anwendungen des Materials in der Kopf- und 
Halschirurgie keine Rolle. Erstaunlicherweise füh­
ren die hohen Temperaturen bei der in-situ-Polyme-
risation nicht in einem so großen Umfang zu Schä­
den, daß sie die Vorteile des Knochenzementes von 
vornherein überwiegen würden. Bei in-vivo-Experi-
menten sind regelmäßig an der Knochen-Kunststoff­
grenze Temperaturen zwischen 45 °C [156] und 70 °C 
[143] gemessen worden, die durchaus schädlich sein 
können (Proteine im Organismus koagulieren bei 
etwa 56 °C, Knochenkollagen bei 70-72 °C). Eine 
wichtige Rolle spielt sicher die Länge der Zeit, in der 
die Temperatur auf das Gewebe einwirkt. Bei Schä­
deldachplastiken laufen meist die Phasen höchster 
Hitzeentwicklung extrakorporal ab. Jedoch ist dar­
auf hinzuweisen, daß eine Hitzeschädigung des Ge­
hirns Anfallsleiden zur Folge haben kann [260]. 
Besonders ausführliche histologische Langzeit­
untersuchungen wurden in der Orthopädie unter­
nommen. Nach mehreren Jahren hat ein Acrylim-
plantat im Femur eine Bindegewebskapsel mit 
Fremdkörperriesenzellen. Die meisten Autoren neh­
men an, daß diese Kapsel eine Folge mechanischer 
Belastung und nicht ein Zeichen von Bioinkompati-
bilität des Acrylharzes ist [57]. Unterstützung erfährt 
diese Theorie durch klinische Berichte von Schädel­
plastiken, bei denen ohne mechanische Belastung 
stabile Implantate vorgefunden wurden, die nicht zur 
Resorption des umgebenden Knochens führten. 
Nach längerer Implantationsdauer können 
spröde PMMΑ-Typen durch Narbenzug frakturieren 
und dann bei einer späteren Entfernung Probleme 
bereiten [100]. 
Werkstoffkombinationen mit PMMA. Auch bei 
Acrylaten hat man - wie bei anderen Materialien -
versucht, eine bessere Verankerung durch Porosität 
zu erreichen und erhofft sich damit eine Verbindung 
der vorteilhaften Eigenschaften von Formbarkeit 
und Porosität. Um Porosität in einem in situ polyme-
risierenden Zement zu erzielen, wurde z.B. ein Hy-
drogel auf der Basis von Carboxymethyl-Zellulose 
unter die Masse des Knochenzementes gemischt. 
Das Gel verbindet sich zu einem interkonnektierend 
verbundenen Netzwerk, welches schließlich von der 
biologischen Umgebung aufgenommen wird, so daß 
Poren in einer Größenordnung von 300-1000 μιτι 
zurückbleiben. Das Hydrogel dient gleichzeitig als 
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wirksamer Hitzeabieiter, so daß auf diese Weise die 
unerwünscht hohen Temperaturspitzen bei der Poly­
merisation reduziert werden. Im Vergleich zu soli­
dem Knochenzement aus PMMA hat die poröse Va­
riante geringere Festigkeit und Steifigkeit. Für die 
klinische Anwendung bedeutet dies, daß das poröse 
Material nicht eingesetzt werden sollte, wenn hohe 
Zug- und Druckbelastungen erwartet werden. 
Histologisch findet man bei porösen PMMA-Im-
plantaten eine Einscheidung in fibröses Bindege­
webe mit reichlich Blutgefäßen. Hierin unterscheidet 
sich das poröse Implantat von dem üblichen, soliden 
Zement, der durch fibröse Kapselbildung gekenn­
zeichnet ist [191, 192]. 
HTR. Auch HTR (= Hard Tissue Deplacement Poly­
mer) ist ein solches Gemisch von Partikeln aus 
PMMA und dem Hydrogel Polyhydroxyethylmetha-
crylat (PHEMA), das als Granulat oder poröser 
Block Verwendung findet [65]. Die Partikelgröße be­
trägt 550 bis 800 μηι, die Porengröße bei den Blöcken 
150-300 μιτι. Cranin et al. [65] berichten über den 
erfolgreichen Einsatz dieses Materials in 17 Fällen 
von diversen Rekonstruktionen am Gesichtsschädel. 
BOP. BOP (biocompatible Osteoinductive Poly­
mer) wurde ab 1972 in der Sowjetunion als intrame­
dulläres Implantatmaterial für die orthopädische 
Chirurgie entwickelt [238]. BOP besteht aus N-vinyl-
pyrrolidon (N-VP; hydrophile Komponente) und 
Methylmethacrylat (MMA; hydrophobe Kompo­
nente) in Kombination mit Kalziumgluconat und Po-
lyamid-6-Fasern (PA), die der Verstärkung dienen. 
Seit 1979 wurde BOP angeblich in der UdSSR viel­
fach eingesetzt. 
Als vorteilhaft gilt die reversible Verformbarkeit 
bei gleichzeitiger Stabilität. Das Material ist in drei 
Formen erhältlich: 
BOP-F sind Fasern mit 9 mm 2 Querschnitt und einer 
Länge von 100 oder 200 mm. BOP-B bezeichnet 
Blöcke oder Stäbe (Durchmesser 10—16 mm, Länge 
5-50 cm), die mit Skalpell, Säge oder Bohrer bear­
beitet werden können. BOP-SP ist ein Zwei-Kompo­
nenten-System, vergleichbar anderen PMMA-Zube-
reitungen. Allerdings härtet BOP-SP erst nach 8-10 
Stunden aus, so daß die Phase, in der das Material ge­
formt werden kann, länger ist. Beim Aushärten sol­
len keine für Gewebe bedrohlichen Temperaturer­
höhungen auftreten. Nach SertI et al. [238] soll es vor 
allem nach Implantation von BOP-B und BOP-F 
durch Hydrolyse zur partiellen Degradation mit 
nachfolgendem Knocheneinbau kommen. 
BIOCEM. Eine weitere Neuentwicklung ist die 
Kombination von Epoxidmethacrylat (Bisphenol-a-
glycidyl-methacrylat) mit Trikalziumphosphatgranu-
lat, das dem Methacrylat in der Phase der Polymeri­
sation beigemischt wird (BIOCEM; [279]). Die Tri-
kalziumphosphatkeramik soll resorbiert und schritt­
weise durch Knochen ersetzt werden, so daß es zu ei­
ner besonders stabilen Verankerung des Implantates 
kommt. 
Klinische Anwendung. Weit verbreitet ist die An­
wendung von PMMA für die Korrektur von Schädel­
defekten und konturverbessernde Eingriffe im Stirn­
bereich, wobei zwar auch heiß gehärtetes, auspoly-
merisiertes Material, überwiegend aber in situ poly-
merisierende Zwei-Komponenten-Zubereitungen 
zur Anwendung kommen. BOP-F und BOP-SP sol­
len in Belgien erfolgreich bei Schädelplastiken einge­
setzt worden sein. 
2.3.2 Glasionomerzement 
Herstellung. Polymaleinat-Glasionomerzement ent­
steht durch die Neutralisationsreaktion eines alkali­
schen Glaspulvers mit einer Polyalkensäure (Pro­
duktinformation Fa. IONOS GmbH). 
Das Basismaterial ist ein Kalzium-Aluminium-
Fluorosilikatglas, die Säure ist ein Copolymer unge­
sättigter Karboxylsäuren [293]. Bei der Aushärtung 
des Zementes kommt es zum Transfer von Metall­
ionen vom Glas in das Polymer. Während dieses 
Transfervorganges liegen die Metallionen in gelöster 
Form vor und können durch wässerige Flüssigkeiten 
angegriffen werden. Nach dem Aushärten ist aber 
der Zement nicht mehr empfindlich gegenüber 
Feuchtigkeit. 
Materialeigenschaften. Das Glaspulver und die Poly-
karboxylsäure werden als Zweikomponentensystem 
getrennt geliefert. Die Flüssigkeit wird in eine mit 
dem Glas gefüllte Kapsel gespritzt, beide Kompo­
nenten werden vermischt. Der zunächst viskose Ze­
ment kann geknetet und ungefähr fünf Minuten ver­
arbeitet werden. Nach Einbringung in das endgültige 
Lager härtet das Material aus und geht eine feste 
(„wasserdichte") Verbindung mit Knochen ein [97]. 
Bei der Abbindereaktion entstehen keine unphysio­
logisch hohen Temperaturen. 
Verhalten im Organismus. Der frisch aufbereitete 
Zement hat bei experimentellen Untersuchungen im 
Test die Zellproliferation gehemmt, zelluläre Toxizi­
tät wurde jedoch nicht nachgewiesen. Glasionomer­
zement, der im Knochenmark experimentell implan­
tiert wurde, war nach 18 Monaten reaktionsfrei inte­
griert, der Knochenanbau in der Umgebung des Im-
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plantates war nicht behindert. Nach anderen Unter­
suchungen fördert die Implantation eines Granulates 
aus diesem Material die Knochenanlagerung inner­
halb von 12 Wochen [97]. 
Klinische Anwendung. Vielversprechende Untersu­
chungen über die Anwendungsmöglichkeiten dieses 
neuen Materials in der Kopf- und Halschirurgie be­
ziehen sich vor allem auf den Einsatz in der Mittel­
ohrchirurgie (Rekonstruktion der hinteren Gehör­
gangswand, Obliteration von Mastoidektomiehöh-
len, partielle und totale Gehörknöchelchenersatz-
prothesen) sowie in der Traumatologic und Tumor­
chirurgie, insbesondere im Bereich der Schädelbasis 
und der Kalotte, wobei aber noch nicht viele Lang­
zeitbeobachtungen vorliegen. Lehnhardt [164] be­
nutzt Glasionomerzement zur Fixierung des Elek­
trodenträgers eines Cochlea-Implant in der Schnecke 
bei Kindern. (Vgl. Referat Geyer S. 187 ff.) 
2.4 Keramiken 
Im Vergleich mit den Polymeren liegen der Anwen­
dung von Hydroxylapatit und anderen Kalziumphos­
phaten abweichende, neuartige Konzepte zugrunde. 
Hier wird das Ziel verfolgt, daß ein hartes, protheti-
sches Material mit dem lebenden Gewebe — insbe­
sondere Knochen - in Interaktion tritt und eine last­
übertragende Bindung mit dem Lagergewebe zu­
stande kommt. 
Herstellung. Die zur Zeit gebräuchlichen Biomate­
rialien aus Kalziumphosphat gehören in die Gruppe 
der polykristallinen Keramiken. Die Materialstruk­
tur entsteht dadurch, daß viele Kristallkörnchen mit 
ihrer Oberfläche bei hohen Temperaturen (1100 bis 
1300 °C) aneinandergeschweißt werden („Sintern"). 
Am besten bekannt sind Hydroxylapatit (HA) und 
Trikalziumphosphat (TCP). 
Hydroxylapatit ist eine definierte chemische Ver­
bindung (Caio (P0 4 ) 6 (OH) 2 , ohne Berücksichtigung 
des gebundenen Wassers). 
Trikalziumphosphat ist dagegen ein Überbegriff 
für einige verwandte Stoffe [254]. In der Medizin 
wird Trikalziumphosphat in der Niedrigtemperatur­
form ß-Ca3 (P0 4 ) 2 mit „Whitlockit"-Kristallstruktur 
verwendet, die derjenigen des menschlichen Kno­
chens ähnlich ist. 
Glaskeramik (Ceravital) und Glas (Bioglass) sind 
Werkstoffe, die einen Anteil von 40—50% Silizium­
oxid und im übrigen Phosphate und weitere Oxide 
enthalten. 
Aus Korallen mit Skeletten aus porösem Kal­
ziumkarbonat lassen sich HA-Keramiken mit inter-
konnektierenden Porenstrukturen herstellen [143]. 
Materialeigenschaften. Die mechanischen Eigen­
schaften der Keramiken stellen den vielleicht wich­
tigsten Nachteil dieser Materialien dar. Sie sind ziem­
lich spröde, haben eine geringe Schlagzähigkeit und 
eine relativ niedrige Zugfestigkeit. Poröse Kalzium­
phosphate haben Eigenschaften, die denen kompak­
ten Knochens ähnlich sind, während dichtes Kal­
ziumphosphat erheblich härter ist als Kortikalis. Da 
jedoch dichte Kalziumphosphatkeramik wesentlich 
weniger nachgiebig ist als Knochen, kann das Kal­
ziumphosphat den Belastungen eines Implantatla­
gers nicht standhalten, wenn es nennenswerter Bie­
gung, Torsion oder Schlagbelastung ausgesetzt ist. 
Besonders die Glaskeramiken lassen sich wegen ih­
rer Brüchigkeit nicht leicht bearbeiten. 
Verhalten im Organismus. Trikalziumphosphatkera-
mik (TCP) weist nach Implantation eine Tendenz zur 
Resorption nach einem weitgehend unvorhersehba­
ren Muster auf [71, 131]. Während ß-Trikalzium-
phosphat im knöchernen Implantatlager nach Re­
sorption durch Knochen ersetzt werden kann, wird 
Hydroxylapatit — auch als Granulat — nicht oder nur 
partiell resorbiert und vom Knochen inkorporiert 
[254]. Darin liegt ein wichtiger und entscheidender 
Unterschied zwischen TCP- und HA-Keramik. 
Das schwer einschätzbare Ausmaß der Resorp­
tion bei TCP kann ein Hindernis für seine Anwen­
dung sein, zumal poröse TCP-Implantate häufig auch 
radiographisch vom umgebenden Knochen nicht un­
terschieden werden können. Bleiben jedoch größere 
Mengen dieses Materials nicht oder nur teilweise re­
sorbiert, dann kann dadurch langfristig eine biome­
chanische Schwächung der rekonstruierten Region 
erwachsen, wenn es sich um ein mechanisch belaste­
tes Areal handelt. 
Von TCP-Implantaten geht keine Induktion zu 
neuem Knochen Wachstum aus, sie stellen jedoch 
eine Leitschiene hierfür dar [297]. Voraussetzung ist 
aber eine große Kontaktfläche zwischen Implantat 
und knöchernem Lager. 
Hydroxy lap atitkeramik in poröser oder dichter 
Form ist als permanentes Knochenimplantat geeig­
net. Im Vergleich zu anderen harten Implantatmate­
rialien bieten HA-Keramiken besonders ausgeprägte 
Biokompatibilität. Da sie fast nur Kalzium und Phos­
phat abgeben können, fehlt eine örtliche oder syste­
mische Toxizität. Untersuchungen im Serum und 
Urin ergaben nach experimenteller Implantation 
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keine erhöhten Werte für Kalzium oder Phosphat, 
ebenso wurden — z.B. bei hochauflösenden Rönt­
genuntersuchungen der Nieren- keine pathologi­
schen Verkalkungen erfaßt. Ferner ist bekannt, daß 
kaum Entzündungs- oder Fremdkörperreaktionen 
auftreten und das Implantat in unmittelbaren Kno­
chenkontakt tritt und nicht durch Bindegewebslagen 
vom Knochen getrennt ist. Mit Ausnahme von sehr 
wenigen Kunststoffen (z.B. poröses Polyethylen un­
ter günstigen Bedingungen) ist diese direkte Bindung 
von Knochen eine Besonderheit der Keramiken, die 
damit den Mechanismus natürlicher Knochenzemen­
tierung imitieren. In experimentellen Studien wurde 
nachgewiesen, daß in einem Zeitraum von sechs Mo­
naten nach der Implantation Mineralisation im Im­
plantat auftrat, die mit der des umgebenden Kno­
chens vergleichbar war [133]. Bemerkenswert ist, 
daß die direkte Bindung an Knochen auch dann zu­
stande kommt, wenn das Implantat nicht porös ist. 
Diese feste Knochenbindung äußert sich vor allem 
darin, daß Hydroxylapatitimplantate vom umgeben­
den Knochen nicht ohne Bruch von Implantat oder 
Knochenlager entnommen werden können [41, 55, 
88]. Studien der Verbindungszone („Interface" zwi­
schen Knochen und HA-Keramiken) wiesen unter 
dem Elektronenmikroskop ein schmales Band 
(Breite 500 bis 2000 Ä) nach, in dem sich weder Bin­
degewebe noch Kollagenfasern, sondern eine amor­
phe organische Grundsubstanz befindet. In dieser 
Substanz fand man Kristalle biologischen Apatits 
eingebettet [132]. Eine Degradation (Abbau) von 
HA-Implantaten wurde — wenn überhaupt — bei 
morphometrischen Messungen im Mittelohr der 
Ratte mit höchstens 15 μηι/Jahr ermittelt [41]. 
Kalziumphosphatkeramiken, die die gleiche che­
mische Zusammensetzung wie mineralisierter Kno­
chen haben, täuschen also einerseits den lebendenen 
Knochenzellen die Anwesenheit natürlichen autoge­
nen Materials vor, sie täuschen aber auch die inter­
zelluläre Matrix, die diese Materialien an lebenden 
Knochen bindet. Deshalb spielen die gleichen Fakto­
ren, die bei der Einheilung konventioneller Kno­
chentransplantate bedeutsam sind, auch bezüglich 
des Erfolgs oder Mißerfolgs eines Kalziumphosphat-
implantates eine Rolle. So ist im Gesichtsschädel 
eine initiale Stabilisierung des Implantates unabding­
bar. Andernfalls wandert es vom Knochenlager in 
das benachbarte Weichteilgewebe, woraufhin es zu 
einer Sequestrierung und bindegewebigen Einkapse-
lung kommt. 
Die Frage, ob Hydroxylapatitimplantate die 
Osteogenese stimulieren, wurde unterschiedlich be­
urteilt. Von einigen Untersuchern wurde eine echte 
Knocheninduktion angenommen [96, 104], diese 
wird aber von anderen abgelehnt [45, 143]. Da Kno­
chen nach eigenen biomechanischen Anforderungen 
proliferiert und regeneriert, sind widersprüchliche 
Befunde nach Implantation von Hydroxylapatitkera-
mik in der Nähe von Knochen nicht ungewöhnlich. 
Knochen benötigt ein gewisses Maß an mechanischer 
Belastung, um vital zu bleiben. Deshalb ist es frag­
lich, ob Knochen, der sich in der Tiefe der Poren ei­
nes harten Keramikimplantates gebildet hat, auf 
Dauer dort bestehen bleibt, weil in diesem Bereich 
praktisch nicht mit mechanischen Belastungen ge­
rechnet werden kann. So wurde auch bei tierexperi­
mentellen Studien nachgewiesen, daß radioaktiv 
markiertes Kalzium in der Mitte von HA-Implanta­
ten in wesentlich geringerem Umfang aufgenommen 
wurde, als an der Oberfläche [111]. In anderen Stu­
dien wurde dementsprechend auch beobachtet, daß 
poröse HA-Blockimplantate nach längerer Zeit me­
chanischen Belastungen nicht mehr standhielten und 
brachen [210]. 
Das ideale Kalziumphosphatimplantat sollte 
nach dem gegenwärtigen Kenntnisstand resorbierbar 
sein, wobei die Resorptionsrate möglichst der Rate 
des neuerlichen Knochenersatzes entspricht. Ein sol­
ches Material ist aber bisher nicht beschrieben wor­
den. 
Glaskeramiken (Ceravital, Bioglass) erfahren 
nach der Implantation einen Auflösungsprozeß an 
der Oberfläche, wobei Kalzium und Phosphat freige­
setzt werden [292]. Es bildet sich ein Silicium-reiches 
Gel im Interface, das die Vorstufe für eine Schicht 
aus Hydroxylapatit darstellt, die - ähnlich wie bei 
Hydroxylapatit-Implantaten [41] — die Basis für die 
Bindung dieser Implantate an das Knochenlager dar­
stellt. Bei Glaskeramiken ist allerdings im Rahmen 
von Auslaugung und Auflösung von Substanz vor 
allem im nicht mineralisierten Weichteillager mit 
langfristigem Verlust an Stabilität und mit Desinte­
gration zu rechnen. 
Reine Aluminiumoxidkeramiken hingegen sollen 
völlig unlöslich sein [128,129,130]. 
Klinische Anwendung. HA-Implantate bieten sich 
aufgrund ihrer Eigenschaften vor allem als Alterna­
tive zu Knochentransplantaten an, d.h. im Kopf-
Halsbereich insbesondere bei der Chirurgie des Ge­
sichtsschädels und der Schädelbasis [200], in der Mit­
telohrchirurgie, bei der Augmentation an Unter- und 
Oberkiefer [253] und der Verwendung als künstliche 
Zahnwurzeln, wo das Material vor allem in der 
Mund-, Kiefer- und Gesichtschirurgie eine bedeu­
tende Rolle spielt [120, 225]. HA-Granulat wurde 
auch erfolgreich für die Schleimhautunterfütterung 
zur Therapie der Ozaena eingesetzt [218]. 
TCP-, Aluminiumoxid- und Glaskeramiken so­
wie — mit stark zunehmender Bedeutung — auch Hy-
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droxylapatitimplantate werden in der Hals-Nasen-
Ohrenheilkunde ganz überwiegend für die Mittel­
ohrchirurgie eingesetzt [41, 84, 128, 129, 130, 217, 
297]. Sie werden daher ausführlicher im Referat über 
die Mittelohrimplantate abgehandelt. 
Seltener, aber mit Erfolg, kommen Keramiken in 
der Trachealchirurgie zur Anwendung [117, 285], 
auch für die Septumplastik [98] und die Rhinoplastik 
wurden sie vorgeschlagen [171]. 
2.5 Injizierbare Materialien 
2.5.7 Flüssiges Silikon 
Die Viskosität der großen Molekülketten der Dime-
thylsiloxanpolymere ist abhängig vom Ausmaß der 
Polymerisation, die in der chemischen Formel 
( - ( C H 3 ) 2 SiO—)x durch das χ ausgedrückt wird. Je 
nach Anzahl der Dimethylsiloxaneinheiten kann die 
Viskosität von 0,0065 x 10"3 m2/s (entspricht dem 
Wert von Wasser) bei χ = 2 Einheiten bis weit über 
100 x 10~3 m2/s bei mehreren 100 Einheiten reichen, 
wobei das Material zunehmend zähflüssiger und 
fester wird, χ beträgt bei injizierbarem Silikon für 
chirurgische Zwecke 130, entsprechend einer Visko­
sität von 3,5 x 10~3 m2/s [237]. 
Es hat einige Berichte über schwerwiegende Pro­
bleme bei der Verwendung von flüssigem Silikon ge­
geben, die sich aber nach der Auffassung einiger Au­
toren [143, 237] zumindest teilweise auch auf quali­
tative oder quantitative Fehler bzw. Injektionen an 
ungeeigneten Stellen bei der Applikation des Mate­
rials zurückführen lassen. 
Verhalten im Organismus. Injiziertes Silikon wird 
erst durch fibrotische Einkapselung im Gewebe 
fixiert. Im Anfangsstadium werden einzelne Silikon­
tröpfchen von Entzündungszellen des Implantat­
lagers umgeben, wonach es zu einer erhöhten lokalen 
Kollagenablagerung in der unmittelbaren Umge­
bung kommt. Später bildet sich ein dichteres, fibroti-
sches Netz. Die Fibroblastenreaktion trägt zusätzlich 
zum eingebrachten Implantat entscheidend zur Ge­
webeaugmentation bei. Deshalb darf mit flüssigem 
Silikon - anders als bei injiziertem Kollagen oder bei 
Gelatine - keine Überkorrektur vorgenommen wer­
den [214]. Eine echte Fibrose tritt normalerweise nur 
in begrenztem Umfang auf [219]. 
Nach Einführung der injizierbaren Silikone in die 
kosmetische Chirurgie hat man (vor allem in Japan) 
dem Material gewebereizende Öle beigemischt (so 
auch Olivenöl; „Japanische Formel"), um damit eine 
stärkere Entzündungsreaktion zu stimulieren, die 
der fibrösen Einscheidung der Silikontröpfchen und 
damit ihrer Fixierung förderlich sein sollte. Solche 
Mischungen, deren Inhalte dem Anwender meist im 
einzelnen nicht bekannt wurden, kamen fälschlich 
auch unter der Bezeichnung „Silikon" in Gebrauch 
und führten gelegentlich zu desaströsen Folgeschä­
den. Diese gilt besonders für Fälle von Mammaaug-
mentation, wo überdies oft unverantwortlich große 
Mengen injiziert wurden, die zur Gewebskompres-
sion und zum Verschluß von Lymphwegen führten. 
Nachdem hierdurch so tragische Folgen wie Brust­
amputationen provoziert worden waren, verlor das 
injizierbare Silikon in der Fachwelt stark an Reputa­
tion, obwohl in vielen Fällen mit schweren Kompli­
kationen nachgewiesen werden konnte, daß das flüs­
sige „Silikon" in Wahrheit nicht einen Bruchteil Sili­
kon enthielt [214,237]. 
Problematisch ist allerdings die Tatsache, daß 
wiederholt Silikontröpfchen nach Transport in Hi­
stiozyten und im retikuloendothelialen System [211] 
weit entfernt von der Injektionsstelle nachgewiesen 
wurden und Fibrosen, Ulzera und entzündliche Re­
aktionen hervorrufen können. Kommt es durch Gra­
nulome zu entstellenden Deformitäten, so schützt 
selbst die chirurgische Exzision des Materials aus den 
betroffenen Arealen nicht immer vor einem Wieder­
auftreten der Veränderungen noch nach Jahren (R. 
Meyer, pers. Mitteilung 1991; [211]). 
Gelegentlich treten eher harmlose Unverträg­
lichkeitsreaktionen erst Monate nach der Injektion 
auf, die sich durch kleine Papeln und leichte Rötung 
zeigen. Zur Behandlung wird die Injektion von Cor-
ticoiden empfohlen [214]. 
Die US-amerikanische „Food-and-Drug"-Be-
hörde (FDA) hat bisher keine allgemeine Zulassung 
für injizierbares Silikon ausgesprochen. 
Klinische Anwendungen. Flüssiges Silikon wird z.B. 
zur Anhebung eingesunkener Narben injiziert, so­
fern der Narbengrund nicht durch zu derbe Fibrose 
gebildet wird, die eine Niveauangleichung verhin­
dert. Injiziertes Silikon weicht dann seitlich neben 
die fest adhärente Narbe aus und bewirkt eine wall­
artige Aufwerfung um den dann noch auffälligeren 
Narbenbereich („Doughnut-Effekt"). Ferner kann 
man mit dem Material vertikale und quere Falten an 
Stirn und Glabella oder z.B. die Nasolabialfalten an­
heben. Auch eingesunkene Wangen wurden damit 
aufgefüllt, jedoch werden dabei oft zu große Volu­
mina injiziert [143]. Zur Anhebung von Narben und 
Gesichtsfalten genügen Mengen von weniger als 0,5 
bis 3 ml. Die Verwendung einer Tuberkulinspritze 
mit feiner Nadel wird hierfür empfohlen. Andere 
Anwendungsbereiche - bei denen größte Zurück­
haltung geboten ist — sind die Korrektur leichter Sat­
telnasen oder geringer Asymmetrien der Nase und 
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besonders der Nasenspitze [8, 35], sowie die Aug­
mentation des Kinns [219]. Seltener kam das Mate­
rial für die Unterfütterung gelähmter Stimmlippen 
zum Einsatz [93]. 
Grundsätzlich muß in kleinen Einzelschritten 
vorgegangen werden, damit die Gefahr der Überkor­
rektur und des Einbringens zu großer Volumina von 
flüssigem Silikon vermieden wird. Das Wandern des 
implantierten Materials als gefürchtete Folge der In­
jektion tritt dann besonders häufig auf [8]. Bei min­
destens einem Patienten ist es nach Injektion von Sili­
kon zur Erblindung gekommen. Wahrscheinlich ge­
langte das Material in das Gefäßsystem [8]. Wegen 
der dünnen Haut der Lider wird hier die Implanta­
tion von Silikon nicht empfohlen [237]. 
2.5.2 Teflonpaste 
In Teflonpaste ist der Kunststoff in Partikeln von 50 
bis 100 μηι Größe in einer 50%igen Glyzerinlösung 
suspendiert. Da 50% des injizierten Materials — 
nämlich der Glyzerinanteil — in den ersten Wochen 
resorbiert werden, kann die richtige Menge für die 
Injektion nicht leicht exakt bestimmt werden. Über­
injektion in der Glottis kann zu Dyspnoe führen. Seit 
langem ist bekannt, daß es nach der Injektion von Te­
flonpaste zur Granulombildung kommen kann [161]. 
Injiziertes Teflon später wieder zu entfernen, ist 
schwierig. In den ersten sieben Wochen ist der Ver­
such, hierfür den Laser zu verwenden, riskant, weil 
sich das Teflon dabei entzünden kann. Später besteht 
diese Gefahr nicht mehr [67]. 
Teflonpaste wurde außer zur Stimmlippenunter-
fütterung auch — aber seltener - für die Gesichts­
augmentation verwendet, so zum Beispiel bei Nasen-
und Kinndeformitäten. Die Viskosität der Suspen­
sion führt jedoch zu technischen Schwierigkeiten bei 
der Anwendung und erschwert das Erreichen einer 
ebenmäßigen, symmetrischen Kontur. Zumindest 
sind kleine, umschriebene Defektbildungen leichter 
auf diese Weise zu korrigieren als großflächige Ein-
senkungen. Insbesondere durch Muskelbewegungen 
in der Umgebung dieses Implantatmaterials kann es 
schon frühzeitig zur Dislokation kommen. 
Über weitere klinische Erfahrungen mit Teflon­
paste wird im Kapitel 3.9 „Glottisverengende Ein­
griffe" berichtet. 
2.5.3 Kollagen 
Das Ausgangsmaterial für Kollagen ist biologischer 
Natur, nämlich Rinderkollagen. Entwickelt in den 
70er Jahren als „Zyderm Collagen Implant", wurde 
dieser Werkstoff vielfach dem inzwischen etwas in 
Verruf geratenen, injizierbaren Silikon vorgezogen, 
zumal Kollagen im Gegensatz zu Silikon die Zulas­
sung der US-Behörden (FDA) erhielt. 
Herstellung. Die Moleküle eines Kollagens aus Rin­
derhaut werden mechanisch verkleinert, ihre Ver­
netzungen werden gelöst. Danach folgt ein Reini­
gungsschritt, der erforderlich ist, um das Risiko aller­
gischer Reaktionen zu minimieren. Dabei ist es ent­
scheidend, daß die allergen wirksamen Telo- bzw. 
Endopeptide von der Tripelhelix des Kollagenmole­
küls durch Pepsin abgespalten werden, ohne die Inte­
grität des Moleküls zu verletzen. Nach einer zusätz­
lichen Sterilfiltration ist der Reinheitsgrad des inji­
zierbaren Kollagens sehr hoch, so daß nur noch bei 
etwa 3% der behandelten Patienten mit einer Aller­
gie gegenüber dem Implantat gerechnet werden muß 
[214]. Die gebrauchsfertige Kollagenlösung besteht 
schließlich aus dem hochgereinigten Rinderhautkol­
lagen in einer Dispersion aus phosphatgepufferter 
Kochsalzlösung mit einem Gehalt von 0,4% Lido­
cain. Zyderm Collagen I und I I enthalten 35 bzw. 
65 mg/ml Kollagen. 
Eine Modifikation des Herstellungsprozesses ist 
das „Crosslinking" (Kreuzvernetzung) der Kollagen­
fibrillen unter Verwendung niedrig konzentrierten 
Glutaraldehyds (z.B. bei „Zyplast" und „Gax Colla­
gen"). Hierdurch soll die Rate der Unverträglichkei­
ten auf unter 1% gebracht und die Dauerhaftigkeit 
des Implantates deutlich verbessert werden [126, 
197,222]. 
Verhalten im Organismus. Nach der Injektion in die 
Haut kommt es bei Körpertemperatur spontan zu ei­
ner Aggregation der voneinander getrennten Kolla­
genmoleküle, so daß sich erneut ein dreidimensiona­
les Kollagengerüst ausbildet, das sich von dem phy­
siologischen Kollagengerüst der Haut kaum unter­
scheidet. Die strenge Einhaltung einer Kühlkette bis 
zur Injektion ist erforderlich, damit das Kollagen 
nicht bereits in der Einmalspritze aggregiert. 
Wenige Tage nach der Injektion ist eine Besiede-
lung des Implantates mit körpereigenen Zellen fest­
zustellen. Anschließend erfolgt die Einsprossung von 
Gefäßen. Nach und nach wird das implantierte Mate­
rial abgebaut und durch körpereigenes Kollagen er­
setzt. Da der Abbau schneller ablaufen kann als die 
Neusynthese, sind von Zeit zu Zeit Nachkorrekturen 
erforderlich. 
Nach der Injektion der Kollagenlösung tritt an 
der Injektionsstelle eine leichte, quaddelförmige 
Schwellung auf, weil mit dem Kollagen auch Wasser 
injiziert wird. Dieses Wasser diffundiert innerhalb 
weniger Stunden in das umgebende Gewebe. Um 
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den wäßrigen Anteil der Lösung auszugleichen, soll 
zunächst ein größeres Volumen injiziert werden. Das 
Ausmaß dieser Überkorrektur richtet sich nach der 
Kollagenkonzentration der verwendeten Injektions­
lösung. 
Die bisherigen klinischen Langzeitdaten zeigen, 
daß bei ca. 30% der behandelten Patienten die Kor­
rektur bis zu 30 Monate erhalten blieb. Bei den übri­
gen Patienten waren unterschiedliche Volumenver­
luste zu beobachten. Um ein gutes kosmetisches Er­
gebnis zu erhalten, werden nach 6 bis 24 Monaten 
Nachkorrekturen empfohlen [171]. Patienten, die 
sich z.B. einer Korrektur von Gesichtsfalten mit Kol­
lagen unterziehen, müssen deshalb daraufhingewie­
sen werden, daß fortlaufend unterstützende Weiter­
behandlung erforderlich sein wird [214]. 
Remacle u. Marbaix [221] fanden bei der histolo­
gischen Nachuntersuchung von Kollagen, das 14 
Tage bzw. fünf Monate zuvor in Stimmlippen inji­
ziert worden war, keine Entzündungsreaktionen 
oder Aktivität von Makrophagen. Die zentralen Be­
reiche der Implantate blieben zellfrei, obwohl die 
Oberflächen von Fibrozyten und Kapillaren besetzt 
waren. 
Vor der Injektionsbehandlung muß eine Testim­
plantation mit Kollagen durchgeführt und die Reak­
tion während der nächsten vier Wochen sorgfältig be­
obachtet werden. Treten 24 Stunden nach der Test­
implantation Rötungen, Verhärtungen, Schwellun­
gen, Hautausschlag, Juckreiz oder Gelenk- bzw. 
Muskelschmerzen auf, so ist eine Behandlung mit in­
jizierbarem Kollagen nicht angezeigt. Bis zu 3% der 
Patienten haben eine positive Überempfindlichkeits­
reaktion auf Rinderkollagen. Ca. 1—2% all derjeni­
gen Patienten, die im Test nicht auffallen, reagieren 
jedoch bei der therapeutischen Injektion [214]. Dies 
bedeutet, daß es im Einzelfall bei primär nicht aller­
gischen Patienten zu einer Sensibilisierung durch den 
Test kommen kann. Deshalb sind viele Anwender 
des Materials dazu übergegangen, zwei Wochen nach 
dem ersten Test einen weiteren am anderen Arm 
durchzuführen. Erst wenn dann keine positive Reak­
tion auftritt, kann die therapeutische Injektion vor­
genommen werden [90]. 
Die allergische Reaktion besteht meist in einer 
Rötung mit Induration und Juckreiz am Ort der Be­
handlung. Sie bleibt bestehen, bis der Organismus 
durch die Entzündungsreaktion das gesamte implan­
tierte Material abgebaut hat. Dies dauert meist etwa 
sechs, gelegentlich bis zu 18 Monate und kann nicht 
beschleunigt werden. Bei ausgeprägten Beschwer­
den können Antihistaminika oder systemisch gege­
bene Steroide den Juckreiz mindern. Zu den Kon­
traindikationen der Injektion von Kollagen zählen 
neben der positiven Testreaktion auch bekannte Au­
toimmunerkrankungen, eine Herpes-simplex-Infek-
tion, anaphylaktische Reaktionen in der Anamnese 
und eine bekannte Lidocain-Überempfindlichkeit. 
Eine Komplikation auf nicht allergischer Basis, 
die bei Kollageninjektionen beobachtet wurde, ist 
die örtlich umschriebene Hautnekrose [214]. Sie tritt 
nicht selten an der Glabella auf, auch bei Patienten, 
die an anderen Stellen das Implantat problemlos ver­
tragen haben. Die Behandlung besteht in adäquater 
Wundversorgung. 
Klinische Anwendung. Injizierbares Kollagen wird 
vor allem für die kosmetische Korrektur von Ge­
sichtsfalten und -narben eingesetzt. Außerdem wird 
es zunehmend bei der Unterfütterung von Stimmlip­
pen [221], daneben auch — ergänzend zur Uvulopala-
topharyngoplastik (UPPP) - bei der Behandlung der 
Rhonchopathie und zur Therapie der „Offenen 
Tube" verwendet [179]. Nach Remacle et al. [222] 
eignet sich Kollagen darüber hinaus zur Auffüllung 
des Passavant-Wulstes bei velopharyngealer Insuffi­
zienz besser als Teflonpaste, die nach Injektion vor 
allem nach kaudal wandert und starke Fremdkörper­
reaktionen hervorruft. 
Die Beherrschung der Injektionstechnik ist 
offenbar für das Behandlungsergebnis von großer 
Bedeutung. Bei zarten Gesichtsfalten und -narben 
soll die Einspritzung mit Zyderm streng intrakutan 
erfolgen [172]. Bei groben, tieferen Falten - wie der 
Nasolabialfalte — soll sich Zyplast besser bewähren, 
das dann etwas tiefer in die mittlere bis tiefe Dermis 
eingebracht werden kann [190]. Bei Glottisinsuffi­
zienz soll Kollagen in die mittlere Schicht der Lamina 
propria und nicht in den M. vocalis injiziert werden. 
Bei der UPPP wurde Kollagen in die Schleimhaut des 
Gaumens injiziert, bei velopharyngealer Insuffizienz 
in die Submukosa der Rachenhinterwand. 
2.5.4 Fibrel 
In den 50er Jahren wurde von dem Dermatologen 
Spangler in Boston die Verwendung von „Fibrin­
schaum" für die Behandlung eingesunkener Narben 
vorgeschlagen. Dabei wurde Patientenplasma mit 
Gelatine gemischt und in eine Tasche eingebracht, 
die mit dem Messer unter Narben präpariert wurde. 
1988 wurde „Fibrel Gelatine Matrix Implant" von 
der FD Α für die Behandlung von Narben, 1990 auch 
von Gesichtsfalten zugelassen [214]. 
Herstellung und Eigenschaften. Dieses Implantat 
wird für jeden Patienten und für jede operative Sit­
zung individuell hergestellt. Patientenplasma wird in 
eine Spritze mit Gelatine (das ist hochgereinigtes, de-
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naturiertes Schweinekollagen) und Epsilon-amino-
capronsäure gefüllt. Die Gelatine wirkt als tempo­
räre Matrix, auf der sich Bestandteile des Blutplas­
mas einschließlich Fibrin absetzen. Epsilon-amino-
capronsäure behindert den Abbau von Fibrin durch 
Hemmung der Produktion von Fibrinolysin. Die 
Wirkungsweise von Fibril soll darauf beruhen, daß 
Fibrin die Fibroblastenaktivität und Bildung von 
Kollagen fördert. 
Nach wenigen, bisher vorliegenden Ergebnisbe­
richten kann man z.B. bei behandelten Akne-Nar-
ben nach zwei Jahren mit einer Haltbarkeit des Er­
gebnisses bei ca. 60% der Patienten rechnen [214]. 
Bei Gesichtsfalten sind offenbar die Ergebnisse de­
nen des Rinderkollagens vergleichbar. 
Obwohl die verwendete Gelatine hochgereinigt 
ist und deshalb bei Fibrel nur geringe Antigenität an­
genommen werden kann, wurden allergische Reak­
tionen berichtet. Deshalb wird ca. 30 Tage vor der In­
jektion auch dieses Materials ein Hauttest am Unter­
arm durchgeführt. 
Die Injektion von Fibrel ist unangenehmer als die 
von Zyderm (höhere Viskosität), so daß eine Lokal­
anästhesie angebracht ist, bei der aber kein Adrena­
lin verwendet werden soll, um den Einstrom von 
Blutfaktoren in den Injektionsort nicht zu blockie­
ren, die für die weitere Gewebereaktion von Bedeu­
tung sind. Das Implantat soll um 50% überkorrigie­
rend eingebracht werden. Postoperativ kann es vor­
übergehend zu leichten Rötungen und Schwellungen 
kommen. 
Klinische Anwendung. Für die Korrektur von Ge­
sichtsnarben und -falten werden ca. drei Sitzungen in 
Abständen von 4—8 Wochen empfohlen. Je ober­
flächlicher das Material eingespritzt wird, um so halt­
barer ist das Ergebnis. 
2.5.5 Bioplastique 
Ersek u. Beisang [81] schlagen ein injizierbares Ma­
terial vor, das sich aus zwei Komponenten zusam­
mensetzt. Um sowohl die Resorption, als auch die 
Wanderung des Implantates zu vermeiden, besteht 
die stabile Komponente von Bioplastique nicht aus 
Silikontröpfchen, sondern aus Silikonpartikeln mit 
spezieller Oberflächentextur in einer Größe von 
mehr als 100 μπι Partikel, die kleiner als 60 μιτι sind, 
können hingegen von Makrophagen aufgenommen 
und transportiert werden, und sie können eine chro­
nische Entzündung unterhalten [81]. Die zweite 
Komponente besteht aus einem organischen Hydro-
gel aus der Familie der Plasdone mit einem Moleku­
largewicht von ca. 13 700, das über die Niere ausge­
schieden wird. 
Das Wirkungsprinzip von Bioplastique beruht -
ähnlich wie bei Teflonpaste - darauf, daß die abbau­
bare Komponente (in diesem Fall das Hydrogel) in 
kurzer Zeit zunächst durch Fibrin und dann durch 
Kollagen ersetzt wird. Anschließend kommt es zur 
bindegewebigen Einbettung und Fixierung der stabi­
len Komponente (hier die Silikonpartikel). Ersek u. 
Beisang berichten über tierexperimentelle Studien 
mit Bioplastique, aber auch den erfolgreichen klini­
schen Einsatz zur Gewebsaugmentation bei Spaltlip­
pen, eingesunkenen Narben, Glabellafalten u.a.. 
2.6 Chirurgische Kleber 
2.6.1 Cyanoacrylate 
In den 40er Jahren entwickelte Cyanoacrylat-Kleber 
kamen besonders in den 60er Jahren in medizini­
schen Gebrauch. Jedoch stellte sich heraus, daß z.B. 
Methyl-2-cyanoacrylat und Isobutyl-cyanoacrylat so 
gewebetoxisch waren, daß sie wegen erheblicher 
Fremdkörperreaktionen nicht für chirurgische Kle­
bungen verwendbar sind. Dies gilt für alle kurzketti-
gen Cyanoacrylkleber, während bei langkettigen De­
rivaten die Toxizität abnimmt, weil sie im Gewebe 
sehr viel langsamer zerfallen. Heute werden nur noch 
N-butyl-2-cyanoacrylate (Histoacryl) für Wundver­
schlüsse benutzt, in USA allerdings ohne Zulassung 
durch die FDA [1]. 
Cyanoacrylat-Kleber werden nach dem Auftra­
gen in dünner Schicht zwischen zwei Gewebeflächen 
vom flüssigen Monomer in ein solides Polymerisat 
umgewandelt, wobei Gewebsflüssigkeit als schwache 
Base diese Reaktion katalysiert [79]. Der Abbau er­
folgt durch Hydrolyse der Polymerbindungen. Dabei 
entsteht Formaldehyd und ein Alkyl-Cyanoacetat, 
das über Darm und Niere ausgeschieden wird. 
Die Haltekraft einer Wundklebung mit Cyano-
acrylat entspricht zumindest im frühen Stadium, 
eventuell auch noch am siebenten Tag der einer Naht 
und erreicht etwa 10% des Wertes für unberührte 
Haut. Es gibt allerdings auch Untersuchungen, nach 
denen die Haltekraft von genähten Wunden gegen­
über geklebten nach 10—14 Tagen doppelt so hoch 
war [291]. 
Klinische Anwendung. Histoacryl kann grundsätzlich 
für jede Hautnaht verwendet werden. Besonders bei 
plastischen Operationen hat man es eingesetzt, um 
Nadeleinstiche vermeiden zu können [79]. 
Es ist sehr wichtig, daß zwischen den Wundrän­
dern keine Spannung besteht, zumal der Kleber 
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keine Subkutannaht ersetzt, die zusätzlich appliziert 
werden kann. Ein gängiges Vorgehen ist das punktu­
elle, serielle Aufbringen des Klebers in die Wunde 
bei gleichzeitiger Approximation der Ränder. Dabei 
dürfen Instrumente nicht mit dem Kleber in Kontakt 
kommen, weil sie sonst festkleben. Bei Klebungen an 
den Lidern ist ferner der Kontakt mit der Kornea un­
bedingt zu vermeiden und darauf zu achten, daß 
Wimpern nicht fixiert werden. Werden größere Men­
gen des Klebers aufgebracht, kann es zu Hitzeschä­
den am Gewebe kommen. 
Bei einer vergleichenden Studie erzielten Ellis 
und Shaikh [79] mit Histoacryl bessere Ergebnisse als 
mit Fibrinkleber, bei dem zudem höhere Kosten ent­
standen. Im Vergleich zur Naht ergab sich vor allem 
ein deutlicher Zeitgewinn mit Histoacryl. 
Fibrinkleber eignet sich aber zweifellos besser, 
wenn größere Wundflächen z.B. bei Hauttransplan­
tationen geklebt werden sollen, ebenso bei venösen 
bzw. diffusen, flächigen Blutungen oder an schlecht 
erreichbaren Stellen, wie etwa im Mittelohr. 
Bezüglich der Eigenschaften und Anwendungen 
des inzwischen besonders in Europa verbreitet ver­
wendeten Fibrinklebers (Tissucol) sei hier auf die 




Titan wird einerseits für die Osteosynthese verwen­
det (vgl. Referat Siegert S. 97 ff.) , hat sich im Kopf-
Hals-Bereich aber allgemein für die sog. „Osseointe­
gration" (Knochenverankerung von Epithesen, Hör­
geräten u.a.m.) bewährt. 
Die Einpflanzung der Haltevorrichtungen erfor­
dert zwei Schritte. Zunächst wird das Schraubenim­
plantat (Fixtur) unter der Haut in den Knochen ge­
pflanzt. Ist es eingeheilt, wird 3—4 Monate später ein 
transkutaner Aufsatz hinzugefügt, der der Fixierung 
für Epithesen bzw. Hörgerät dient (Einzelheiten bei 
Albrektsson et al. [3], Hamada et al. [109], Tjell-
ström [272]). 
Die klinische Erfolgsrate bei über 15 000 trans­
kutan implantierten Titanschrauben liegt nach ca. 10 
Jahren Anwendung bei über 90% [108]. Im vorbe­
strahlten Knochen ergeben sich aber auffallend häu­
fig Schwierigkeiten mit Hautreaktionen, Infektionen 
und Verlust der Implantate [51, 203]. Implantate im 
Orbitarandbereich haben eine höhere Verlustrate als 
solche im Mastoid [272]. Osseointegrierte Zahnwur­
zelimplantate aus Titan können am zahnlosen, atro-
phierten Oberkiefer in die Kieferhöhle eindringen 
und eine Sinusitis maxillaris hervorrufen [216]. Ge­
naue Hinweise zur Fertigung der Epithesen für die 
Knochenverankerung finden sich bei Tjellström 
[273]. 
2.7.2 Stahl 
Der Normenausschuß Eisen und Stahl im Deutschen 
Institut für Normung e.V. hat in der DIN-Norm 
17443 [73] die technischen Lieferbedingungen von 
Walzwerks- und Schmiedeerzeugnissen aus nichtro­
stenden Stählen für chirurgische Implantate festge­
legt. Obwohl im allgemeinen Stähle mit einem Mas­
seanteil Chrom von mindestens 12% und einem Mas­
senanteil Kohlenstoff von höchstens 1,2% als nicht­
rostende Stähle gelten, hat man die Analysengrenzen 
für solche nichtrostenden Stähle, aus denen Implan­
tate hergestellt werden, wesentlich enger gesetzt. 
Die DIN-Norm 17443 gibt weiterhin Anweisungen 
über Maße und Bezeichnungen, bietet Hinweise zur 
Sortenauswahl und legt die Anforderungen fest be­
züglich Herstell verfahren, Lieferzustand, chemi­
scher Zusammensetzung, Beständigkeit gegenüber 
interkristalliner Korrosion, mechanischer Eigen­
schaften, Ausführungsart, Gefüge und mikroskopi­
schem Reinheitsgrad. Ferner werden Angaben zur 
Prüfung gemacht. 
Auch bei unserer Trachealprothese [21, 25, 26] 
werden Federn aus Edelstahl für chirurgische 
Zwecke verwendet, um die Prothesen wand elastisch 
zu versteifen. 
2.7.3 Gold 
Gold ist der Menschheit seit Jahrhunderten als iner­
tes Material bekannt und dürfte eines der ältesten 
Implantate überhaupt sein. 
Heute kommt Gold bei Paukenröhrchen zur An­
wendung, als dauerhaftes Implantat aber nur noch 
zur Unterstützung des Lidschlusses bei Faszialispare-
sen [165,245]. Dabei sollten keine Legierungen, son­
dern reines Gold verwendet werden, das der Krüm­
mung des Oberlides angepaßt ist und dem Tarsus auf­
liegt. 
Kartush et al. [138] geben aus umfangreicher Er­
fahrung Hinweise zur Wahl des individuell passen­
den Gewichtes solcher Implantate, das zwischen 0,6 
und 1,6 g liegen soll. 
Weitere Ausführungen über metallische Implan­
tate, insbesondere unter Berücksichtigung der 
Osteosynthese, finden sich im Beitrag „Metallim­
plantate" dieses Bandes. 
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3 Implantate in der klinischen Praxis 
3.1 Grundsätze 
Ein Implantat darf nicht unter großer Spannung in 
ein Lager eingebracht werden, weil es sonst die 
Weichteile perforieren und abgestoßen werden 
kann. Deshalb muß auch eine genügende Haut- oder 
Schleimhautbedeckung zur Verfügung stehen. Ist 
dies nicht der Fall, muß man eventuell durch Lappen­
bildung oder Transplantation die erforderliche Hülle 
herbeischaffen. Wenn irgend möglich, sollte das Im­
plantatlager postoperativ von stärkeren Belastungen 
und Traumen ferngehalten werden, die selbst das 
verträglichste Material gefährden können. 
Je besser das Implantat in den Defekt paßt, um so 
erfolgreicher wird die Rekonstruktion ausfallen. Un­
ter Umständen ist die präoperative Anfertigung von 
Gesichtsabdrücken oder Schablonen hilfreich. 
Den Prinzipien der plastischen Chirurgie fol­
gend, wird man Hautschnitte in Hautfalten legen und 
die Hautspannungslinien beachten. Wenn möglich, 
sollte die Inzision in einiger Entfernung vom Ort der 
Implantation angelegt werden. Dadurch wird bei ei­
ner kleinen Wundheilungsstörung nicht gleich auch 
das Implantat in Gefahr gebracht, und narbige Adhä­
sionen zwischen dem Fremdkörper und der Haut­
wunde werden vermieden. 
Das Biomaterial sollte immer so tief wie möglich 
im gesunden Gewebe eingepflanzt werden, fernab 
von Narben oder Entzündungen. Im allgemeinen 
bleibt man extraperiostal, jedoch werden poröse 
oder osteophile bzw. osteokonduktive Materialien 
subperiostal eingebracht. 
Wird das Implantat intraoperativ z.B. mit dem 
Skalpell zurechtgeschnitten, so dürfen keine schar­
fen Kanten entstehen, die tast- oder sichtbar sind und 
das kosmetische Ergebnis stören. Abriebpartikel 
oder Späne dürfen nicht im Operationsfeld verblei­
ben, weil sie eher als große Implantate Fremdkörper­
reaktionen provozieren. 
Bei weichen, porösen Materialien (z.B. Proplast) 
muß man das Zusammendrücken und damit Schlie­
ßen der Poren vermeiden. In infektgefährdeten Fäl­
len kann eine perioperative Antibiotikaprophylaxe 
durch Beimischung eines Antibiotikums zum Im­
plantat bzw. durch Vakuum-Imprägnierung unter­
stützt werden. 
Um die Implantatlage für längere Zeit zu sichern, 
können Nähte, Draht oder Schrauben zum Einsatz 
kommen. Ein leichter Druckverband verhindert 
postoperativ die Bildung von Hämatomen oder Sero­
men. 
Der Patient sollte über die möglichen Risiken 
und Komplikationen, die mit der Implantation auf­
treten können, umfassend informiert sein. Man sollte 
ihn auch nicht darüber im Unklaren lassen, daß das 
Implantat eventuell irgendwann wieder entfernt wer­
den muß. 
3.2 Schädeldachplastik („Kranioplastik"; 
Kalotten- und Stirnrekonstruktion) 
Bei der Schließung von Kalotten- und Stirndefekten 
konkurrieren diverse Transplantate und Implantat­
materialien, wobei aber der Anteil der Biomateria­
lien zugenommen hat. Eine Übersicht unter Berück­
sichtigung historischer Aspekte haben wir früher be­
reits vorgestellt [23, 25, 183]. Zugunsten moderner 
Werkstoffe wurde letztlich auf die lange Zeit noch 
benutzten Metalle verzichtet, die aufgrund ihrer 
Wärmeleitfähigkeit und Röntgendichte zuviele 
Nachteile mit sich brachten und überdies beschuldigt 
werden, Epilepsien auszulösen. 
Kleinere Defekte unter behaarter Kopfhaut oder 
unter dem M. temporalis sind oft kosmetisch nicht so 
störend, daß sich deswegen die Notwendigkeit einer 
Rekonstruktion ergäbe. Bei Kindern behält das 
Periost der Kalotte (periostale Schicht der Dura) 
mindestens bis zum fünften Lebensjahr sein kno­
chenbildendes Potential, so daß solange mit sponta­
nen Regenerationen am Schädel gerechnet werden 
kann. Beim Erwachsenen wartet man mit der Rekon­
struktion sechs, besser noch 12 Monate nach Abklin­
gen einer lokalen Infektion. 
Die für den Defektverschluß am meisten verwen­
deten Transplantate sind Rippen, Beckenkammkno­
chen und Tabula externa. Außer den klassischen 
Nachteilen der autogenen Transplantate — Risiken 
und Komplikationen des Zweiteingriffs für die Mate­
rialgewinnung, ungenügende Verfügbarkeit, 
schlechte Formbarkeit, Gefahr der Frühinfektion — 
muß bei der Kranioplastik auf eine bekannt hohe Re­
sorptionsquote bei Autotransplantaten hingewiesen 
werden. Sie liegt bei 50% und mehr, wobei Tabula 
externa die geringste Resorption haben soll. Interes­
santerweise konnte darüber hinaus bei einer Nach­
untersuchung von Manson et al. [173] im Hinblick 
auf die Infektanfälligkeit im Vergleich zwischen 
Knochentransplantation und PMMA eine Überle­
genheit des biologischen Materials nicht nachgewie­
sen werden. 
Da die Kalottenrekonstruktion auch zum Schutz 
des Gehirns erfolgt, sind schon deshalb weiche Mate­
rialien, wie Proplast oder zartes Silikon, weniger ge­
eignet. Im übrigen kommt für diese Indikation heute 
hauptsächlich PMMA zur Anwendung. Klinische Er­
fahrung in geringem Umfang liegt auch mit Hydro­
xylapatit-, Aluminiumoxid- und Trikalziumphos-
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Abb. 6a—d. Ausgedehnter Kalot tende­
fekt links f rontotemporal bei Zustand 
nach Knochendeckel infekt ion i m 
Gefolge der operativen Versorgung 
eines Traumas, a A . - p . R ö n t g e n a u f ­
nahme, b Seitliche R ö n t g e n a u f n a h m e 
des Schäde l s p r ä o p e r a t i v , c Ka lo t ten­
rekonstrukt ion der gleichen Patientin 
mi t P M M A (Refobacin-Palacos) (Fall 
von D r . Rudo lph , Neurochirurgische 
K l i n i k (Lei ter : Prof. D r . M . Brock) am 
K l i n i k u m Steglitz der F U Ber l in ) . A . - p . 
R ö n t g e n a u f n a h m e , d Seitliche R ö n t g e n ­
aufnahme 
phatkeramik vor [130, 171]. Wegen ihrer Stabilität 
bei guter Handhabung und Gewebeverträglichkeit 
bieten sich auch poröse Polyethylenimplantate (Po-
recon) an [25, 27]. 
Allgemein gesehen liegen Vorteile der Allopla-
stiken in der problemlosen Verfügbarkeit des Mate­
rials auch bei großen Defekten, der grundsätzlich gu­
ten Formbarkeit, der fehlenden Resorption und den 
guten kosmetischen Resultaten. Hauptnachteile sind 
mögliche Fremdkörperreaktionen, ein größeres In­
fektionspotential, Gefahr der Fistelbildung und Ab­
stoßung. 
Steht der Kalottendefekt mit einer Nebenhöhle 
- meist der Stirnhöhle - in offener Verbindung, so 
ist die Infektionsgefahr deutlich erhöht. Es ist dann 
sicherer, auf die Fremdkörperanwendung zu verzich­
ten, es sei denn, man verschließt die Stirnhöhle nach 
vollständiger Ausräumung der Schleimhaut z.B. 
durch Obliteration mit Bauchfett. 
Vorteile von PMMA liegen darin, daß es eine 
ähnliche Dichte wie Knochen und geringe Wärme­
leitfähigkeit hat. Die Röntgendichtigkeit ist durch 
Zusätze steuerbar. 
Der Einsatz Computer-gesteuerter 3-D-Rekon-
struktionsmodelle erleichtert die präoperative Im­
plantatfertigung [201]. Meist wird PMMA jedoch 
noch intraoperativ zubereitet. Die Zeit für das Mi­
schen und Anpassen an den Defekt beträgt etwa sie­
ben Minuten, die Aushärtung nochmals sieben Mi­
nuten. Das Material erreicht seine maximale Festig­
keit nach ca. einer Woche. 
Spätere Implantatlockerungen können dadurch 
zustande kommen, daß die Knochenränder des De­
fektes eine Hitzeschädigung bei der Polymerisation 
in situ erleiden und später der Nekrose anheimfallen. 
Dadurch wird der Knochendefekt größer, das Im­
plantat wird zu klein. Läßt man das Implantat außer­
halb des Körpers abbinden, so besteht diese Gefahr 
nicht. 
Viele Operateure versehen PMMA-Implantate 
mit Bohrlöchern, um die Verankerung im Lager zu 
verbessern (Abb. 6a—d). 
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Die Dura sollte unbedingt bei der Implantation 
intakt sein. PMMA, das bei der Polymerisation in 
Verbindung mit dem Hirn steht, kann schwere Schä­
den bis hin zur Apoplexie hervorrufen [143]. Zum 
Schutz vor thermischer Schädigung deckten z.B. 
Staindl u. Kollar [261] den Wundbereich mit mensch­
lichem Amnion ab und benutzten zur Erleichterung 
der schnellen Anpassung eine vorgeformte Bleifolie. 
Andere kühlen das Material während des Aushär­
tens durch Kochsalzberieselung [150]. Das Abdek-
ken des eingefallenen Hirnanteiles mit reichlich 
feuchter Watte empfiehlt sich im übrigen schon des­
halb, weil andernfalls die Einsenkung im Defektbe­
reich mit PMMA ausgefüllt würde. 
Nach längerer Verweildauer kann sprödes 
PMMA-Material brechen, und zwar aufgrund von 
Narbenzug besonders an Linien, an denen Blut mit 
dem Polymerisat in Verbindung kam. Die Entfer­
nung frakturierter Fragmente kann Probleme berei­
ten [100]. Die Häufigkeit von Komplikationen mit 
PMMA wurde mit 2 bis 12% in einem Zwei-Jahres-
Zeitraum ermittelt [52,113]. Bei einer Infektion muß 
das gesamte Material entfernt werden [261]. Die Dia­
gnostik von Implantatinfektionen kann selbst mit 
Hilfe der Computertomographie schwierig sein und 
muß sich u.U. allein auf das klinische Bild stützen 
[16]. 
Hydroxy lap aät konnte sowohl klinisch [296], als 
auch tierexperimentell [77, 258] ohne Abstoßungs­
oder Entzündungsreaktion für Kranioplastiken ein­
gesetzt werden. HA-Granulat wurde dabei allerdings 
als Gemisch mit autogenem Knochen verwendet. 
Das körnige Granulat erlaubt nicht die Applikation 
einer Redon-Drainage, die das Material absaugen 
könnte. Deshalb ist die Gefahr der Hämatombildung 
größer als bei Blöcken aus HA, bei denen wiederum 
die exakte Anpassung an den Defekt Schwierigkei­
ten bereitet. 
HA-Körnchen bilden nach drei bis vier Wochen 
einen festen Verbund [77], erleiden aber durch narbi­
ges Einschrumpfen einen gewissen Verlust an Höhe. 
HA-Blöcke halten die Kontur, zeigten aber bei El 
Deep u. Rozkowsky [77] zu 25% Beweglichkeit. In 
dieser Untersuchung - wie auch in anderen Studien 
[191] — konnte nur wenig fester Knochenverbund 
zwischen HA und Lager nachgewiesen werden. 
Auch Silikon hat für die Stirnrekonstruktion Be­
deutung erlangt [43, 105, 155, 167, 250, 260, 263]. 
Aus Silikonblöcken geschnittene Implantate gelten 
als gut gewebeverträglich, sie gehen mit dem Lager 
keine Verbindung ein und werden von einer zarten 
Kapsel umgeben. Bekannte Risiken sind die Dislo­
kation, Perforation der Haut — vor allem bei dünner 
Weichteildeckung - und besonders die hohe Infek­
tionsrate [10, 250]. Die gelegentlich auch verwende-
A . Berghaus 
Abb. 7. St i rnimplantat aus p o r ö s e m Polyethylen 
ten kalthärtenden Silikone, die bestimmte Härter als 
Additive enthalten [250], haben eine höhere Gewe-
betoxizität [298]. 
Kompaktes Polyethylen wurde für die Schädel­
rekonstruktion erstmals experimentell von Ingraham 
et al. [125] untersucht. Klinische Anwendung fand 
Polyethylen durch Alexander u. Dillard [4] und be­
sonders durch Rubin [228, 230, 231, 232]. Aber auch 
bei diesem nicht porösen Polyethylen findet — wie 
bei Silikon - eine feste Fixierung im Implantatlager 
nicht statt, so daß für das Einwachsen von Binde­
gewebe immer mehrere Bohrlöcher angebracht wur­
den. 
Poröses Polyethylen bedeutet gegenüber der 
kompakten Form eine erhebliche Verbesserung für 
unbelastete Regionen: trotz ausreichender Stabilität 
wird die Verankerung im Lager ermöglicht. 
Bei der Einführung dieses Materials in die rekon­
struktive Gesichtschirurgie wurden zunächst Blöcke 
benutzt, die die Defekthöhle füllen und die zur Bil­
dung einer glatten Oberfläche mit einer geformten 
Platte aus porösem PE abgedeckt wurden [19,20,23, 
25]. Die Ergebnisse sind kosmetisch ausgezeichnet 
und bleiben bei einer maximalen Beobachtungszeit 
von nunmehr 10 Jahren stabil. Seit 1985 werden Im­
plantate aus porösem PE vorgefertigt in mehreren 
Größen für diverse Defektrekonstruktionen an Ka­
lotte, Stirn, Nasenwurzel, Ohrmuschel und Kinn an­
geboten (Porecon) (Abb. 7). Im Gegensatz zu Pro­
plast ist das Material nicht zu schwach für die Kalot­
tenrekonstruktion. Jedoch ist allenfalls randlich mit 
Knocheneinbau zu rechnen, während im übrigen fi­
bröses Gewebe in die Poren eindringt. 
Bei 11 Stirn- und Kalottenimplantaten haben wir 
bisher bei einer Nachbeobachtung von drei bis zehn 
Jahren keine Komplikation und keinen Implantat­
verlust beobachtet (Abb. 8a+b). 
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A b b . 8. a Stirndefekt nach frontalem 
Trauma p r ä o p e r a t i v . D i e Hau t war mi t 
der Dura verwachsen, b Resultat 2,5 
Jahre nach K o r r e k t u r durch Porecon R -
Implanta t aus p o r ö s e m Polyethylen 
Die wesentlichen Vorteile von porösem PE für 
diese Indikation sind die Konsistenz, die eine Festig­
keit von der Art von Knochen und Knorpel bietet, 
und die guten Möglichkeiten der Bearbeitung mit 
Skalpell und Schere. 
Das von Leake u. Habal [162] sowie Habal et al. 
[107] vorgeschlagene Gittergerüst aus Polyether-Ure-
than, das mit Dacron ummantelt ist, hat den Nach­
teil, daß für tiefere Defekteinsenkungen zusätzlich 
autogenes Material transplantiert werden muß. 
Eine Optimierung der Fertigung von Schädel­
dachplastiken wird durch computergestütztes Fräsen 
der Implantate nach Vorlagen aus dreidimensionalen 
Computertomogrammen angestrebt. Schmitz u. Mit­
arb. [257] berichten über klinische Erfahrungen in 16 
Fällen, bei denen zunächst Polystyrene- bzw. Poly­
urethanmodelle und dann über Wachs- bzw. Gips­
zwischenstufen die definitiven Implantate aus 
PMMA bzw. Glasionomerzement paßgenau gefer­
tigt wurden. Laubert (pers. Mitteilung 1990) experi­
mentierte bei dem Versuch, die Implantate direkt — 
ohne den Umweg über ein Umkehrmodell - fräsen 
zu lassen, zunächst mit Keramiken [160], die sich 
aber als zu spröde erwiesen und bei der mechani­
schen Bearbeitung zerbarsten. Dagegen zeigte sich 
poröses PE, auf dessen klinische Eignung wir bereits 
hingewiesen hatten [19, 20, 25], auch der Belastung 
durch die rechnergestützte 3-D-Fräsung gewachsen. 
Angesichts der guten Erfahrungen mit Glasiono-
rnerzement — soweit sie bislang vorliegen — dürfte 
dieses Material in Zukunft bei der Korrektur von 
Schädeldefekten eine zunehmend größere Rolle 
spielen. Es kann individuell angeformt und nachge­
bessert werden und geht eine feste Verbindung mit 
Knochen ein, ohne — wie PMMA - hohe Polymeri­
sationstemperaturen zu entwickeln (Geyer, G., pers. 
Mitteilung 1991). 
Die Schnittführung für den Zugang zum Stirnbe­
reich wird unterschiedlich angegeben. Häufig wird 
der Schnitt in einer alten Narbe über der Stirn ge­
wählt [10], wobei aber der Wundverschluß immer un­
mittelbar über dem Implantat oder doch in enger 
Nachbarschaft dazu erfolgt. Wegen der geringen Ge­
fahr einer Infektion oder Implantatabstoßung kann 
die Inzision hinter der Haargrenze oder besser noch 
der bitemporale Bügelschnitt als günstiger angese­
hen werden [43,140]. 
3.3 Mittelgesichtsaugmentation 
Bei Asymmetrien oder Hypoplasien der Wangenpar­
tien, die meist auf ein Defizit von Jochbein oder 
Jochbogen unterschiedlicher Ursache zurückzufüh­
ren sind, können Implantate der besseren Konturie-
rung des Mittelgesichts dienlich sein. Obwohl für die 
Augmentation kleinerer Volumina grundsätzlich 
auch Knorpel (Cavum conchae) geeignet ist, ist die 
Mittelgesichtsaugmentation eine Domäne für Bio­
materialien geworden. Knochentransplantate, in den 
50er Jahren noch von Dingman und Converse [62] für 
die Onlay-Technik empfohlen, unterliegen zu star­
ker Resorption. Dagegen bieten Alloplastiken eine 
Beschleunigung des Eingriffs und Vermeidung der 
autogenen Materialentnahme. 
Von besonderer Bedeutung ist es, eine genü­
gende Projektion des Jochbeins zu erzielen. Bildet 
man eine Linie vom äußeren Kanthus zum lateralen 
Mundwinkel und eine weitere von der Basis des Na­
senflügels zum Tragus der gleichen Seite, so entsteht 
ein Kreuz, in dessen hinterem oberen Quadranten 
die Jochbeinerhebung liegt. Weitere Hilfslinien für 
das Auffinden der richtigen Position des Implantates 
gibt Mladickan[185]. 
Da für die Profilierung von Wange und Kinn im 
Prinzip immer wieder ähnlich geformte Implantate 
benötigt werden, sind einige Materialien (Silikon, 
Proplast, poröses PE, Polyurethan, zunehmend auch 
Hydroxylapatit) in vorgefertigter Form erhältlich. 
Silikonimplantate können aus Blöcken zurecht-
geschnitten oder nach einer Gesichtsmaske aus 
RTV-Silikon individuell geformt werden. Kanten 
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müssen vermieden, gegebenenfalls geglättet bzw. 
mit einem Hautschleifgerät abgetragen werden 
[199]. Der Hauptnachteil von Silikonimplantaten ist, 
daß sie der knöchernen Unterlage nicht genau ange­
paßt werden können, sofern man die Anpassung 
nicht an einem dreidimensionalen Modell des Defek­
tes vornimmt. Wird das Implantat unter Ausnutzung 
seiner Biegsamkeit durch die Hautspannung allein an 
die Unterlage adaptiert, so wird es sich aufgrund von 
Eigenspannungen, die durch die Verformung zu­
stande kommen („Memory-Effekt") in die alte Form 
zurückbiegen wollen, dabei Druck auf die Haut aus­
üben und eine Perforation und Abstoßung fördern. 
Silikonimplantate müssen zum Schutz vor Wan­
derung und Dislokation mit Naht, Drahtung oder 
Schrauben auf der Unterlage befestigt werden. Hier­
für haben manche Implantate schon vorgefertigte 
Löcher. Schnitte oder Stanzungen, die nachträglich 
in Silikonimplantaten angebracht werden, können 
weiterreißen und das Implantat zerstören. Manche 
Autoren [39, 199] empfehlen die Implantatfixierung 
mit einer transkutanen Matratzennaht über Gaze­
tupfer für zwei bis drei Tage, wobei es allerdings zu 
kleinen Narbenbildungen auf der Haut kommen 
kann. Eine Nachuntersuchung von 400 Wangenim­
plantaten aus Silikon hat über 19 Jahre eine Kompli­
kationsrate von nur 3% ergeben [199]. Zu den Kom­
plikationen zählten Dislokation, Verkantung, Hä­
matom, Infektion, temporäre Taubheit bzw. Parese 
der Oberlippe. 
Proplast ist weich und flexibel, läßt sich leicht 
schneiden und der Unterlage anpassen. Da ein „Me­
mory-Effekt" fast völlig fehlt, bleiben Proplast-Im-
plantate in der intraoperativ gewählten Form. Poro­
sität und einwachsendes Gewebe erleichtern die Sta­
bilisierung. Allerdings haben experimentelle Studien 
[34] im Vergleich zu PE nur oberflächliches Einwach­
sen von Bindegewebe und in keinem Fall Knochen 
nachweisen können. Zur Vermeidung von Infektio­
nen bei intraoralem Zugang wird eine Desinfektion 
der Mundhöhle und perioperative Antibiotikagabe 
empfohlen [145,287]. 
Porosität, einwachsendes Gewebe, gute Gewe­
beverträglichkeit und leichte Formbarkeit sprechen 
für das poröse Polyethylen, das in seiner Konsistenz 
zwischen Proplast und Keramik eine gute Zwischen­
stellung einnimmt. Klinische Erfahrungen bei der 
Wangenaugmentation mit vorgefertigten Teilen lie­
gen aber noch nicht in genügender Zahl vor. 
Die bisher veröffentlichten Erfahrungsberichte 
über Hydroxylapatit für die Wangenaugmentation 
äußern sich positiv. Eine Kombination aus HA-Parti-
keln mit Kollagen und Blut zeigte nach 6 bis 22 Mo­
naten bei 11 Patienten stabile und zufriedenstellende 
Ergebnisse [280]. Es dürfte jedoch nicht ganz einfach 
sein, ein solches Gemisch kontrolliert in die ge­
wünschte Position zu bringen. 
Auch mit den spröden, schwer formbaren HA-
Blöcken konnten offenbar erfolgreich Wangenaug­
mentationen vorgenommen werden (Wolford et al., 
zit. n. [143]). Die Blöcke wurden mit Schrauben be­
festigt, eigneten sich aber schlecht für die seitliche 
Jochbeinregion. Bei einem Vergleich zwischen HA-
und Proplast-I-Implantaten im Tierversuch (Rhesus­
affen) wurden mit Hydroxylapatit die deutlich besse­
ren Ergebnisse erzielt [76]. Proplast I wurde einge­
kapselt, HA wies den für dieses Material typischen 
knöchernen Verbund mit der Unterlage auf. 
Wangenimplantate können über einen extra-
oder häufiger den intraoralen Weg eingebracht wer­
den. Alle Inzisionen über dem Jochbogen haben ein 
gewisses, wenn auch geringes Risiko der Läsion von 
Rami zygomatici des N. facialis. Sie sind ausgewähl­
ten Fällen vorbehalten. Ferner kommen als Zugang 
der subziliare Schnitt (= „Blepharoplastik-Schnitt") 
oder der präaurikulare Schnitt (= „Face-lift-
Schnitt") in Betracht. Bei der letztgenannten Inzi-
sion erfolgt die Implantation anläßlich einer Ge­
sichtshautraffung. Der Operateur muß sich unter 
Schonung der Fazialisäste einen Weg durch die Wan-
genweichteile zum Knochen präparieren. 
Meist wird der transorale Weg durch einen 
Schnitt in der gingivobukkalen Umschlagsfalte be­
vorzugt, der die beste Übersicht auch über die Lage 
des N. infraorbitalis bietet [39]. 
3.4 Orbitabodenrekonstruktion 
Für den abgesunkenen Orbitaboden — entweder 
akut nach Trauma oder verzögert nach unvollständi­
ger Frakturreposition — wurden neben autogenen 
Transplantaten Silikon, PMMA, Teflon, Hydroxyla­
patit, Polyglactin und lyophilisierte oder lösungsmit­
telkonservierte Dura vorgeschlagen. Während 
Transplantate resorbiert werden können, liegt die 
Gefahr bei der Alloplastik im Wandern des Implan­
tates. Konservierte Duratransplantäte werden inner­
halb eines Zeitraumes von ca. 12 Monaten resorbiert 
bzw. narbig umgebaut [200]. Die Tatsache, daß 
mehrfach berichtet wurde, lyophilisierte Rinderdura 
könne die Creutzfeld-Jakob-Erkrankung — eine 
Slow-virus-Infektion - übertragen [255], hat einige 
Operateure veranlaßt, dieses Material nicht mehr zu 
verwenden. 
Nach Langzeituntersuchungen [7,215] haben Te­
flonscheiben (Stärke: 1,25 mm) eine sehr geringe 
Komplikationsrate von 0,4% mit Dislokation, Infek­
tion und Abstoßung. Die Rate von späten Komplika­
tionen wie Diplopie und Enophthalmus wird etwas 
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Abb. 9. a Hautperfora t ion eines L-för-
migen Nasenspans aus w e i ß e m S i l ikon , 8 
Monate nach Implanta t ion ( in einer 
asiatischen K l i n i k ) , b D e r entnommene 
Silikonspan 
höher angegeben. Tamponade der Kieferhöhle er­
höhte die Infektionsrate und wird deshalb nicht emp­
fohlen [7]. 
Höltje [118] hat erfolgreich 1,5 mm starke Plätt­
chen aus resorbierbarem Polyglactin (Vicryl) experi­
mentell und klinisch eingesetzt. Nach drei bis vier 
Monaten waren die Implantate durch Bindegewebe 
ersetzt. Zunehmend werden auch die ebenfalls resor­
bierbaren PDS-Schalen für die Habilisierung des Or­
bitabodens eingesetzt. 
Die Wahl des Rekonstruktionsverfahrens muß 
auch vom Ausmaß der Destruktion abhängig ge­
macht werden. Kleinere Frakturen mit intaktem Pe­
riost bedürfen in der Regel keines Ersatzmaterials. 
Größere Defekte mit Periostdefekten können Indi­
kationen für lyophilisierte Dura oder alloplastische 
Materialien sein, während bei ausgedehnten Defekt­
bildungen, wenn nahezu der gesamte Orbitaboden 
zu ersetzen ist, Knochen das geeignetere Material ist. 
Als operative Zugangswege zum Orbitaboden 
konkurrieren der direkte Schnitt über dem Orbita­
rand, dem jedoch die etwas höhere Inzision in einer 
Lidfalte vorzuziehen ist, sowie der in den frühen 70er 
Jahren aufgekommene subziliare Schnitt und der 
verborgene transkonjunktivale Zugang, der durch 
die Ergänzung der lateralen Kanthotomie und infe­
rioren Kantholyse die beste Übersicht bieten kann 
[177]. 
3.5 Rhinoplastik 
Der Aufbau des Nasengerüstes bietet für die Anwen­
dung von Ersatzmaterialien einige Besonderheiten. 
Die prominente Position der Nase macht sie anfällig 
für Mikrotraumen und läßt auch geringfügige Defor­
mitäten schnell augenfällig werden. Man kann an der 
Nase eine obere und eine untere Region unterschei­
den. Die obere besteht aus der knöchernen Pyramide 
des Nasenbeins und ist fest, die untere ist gut beweg­
lich. Beide Regionen haben eine dünne Weichteil-
und Hautbedeckung. Die Mobilität und hohe Bela­
stung durch Mikrotraumen besonders an der Nasen­
spitze fördert Dislokation und Abstoßung von Im­
plantaten. Die Anforderungen an ein Nasenimplan­
tat reichen von hoher Festigkeit zur Erfüllung von 
Stützfunktionen bis zu großer Flexibilität, Weichheit 
und Formbarkeit zur Erzielung optimaler Konturen. 
Knorpel ist im Prinzip für rekonstruktive Aufga­
ben an der Nase am besten geeignet. Mit Septum-
knorpel oder Cavum conchae [135,136] können weit­
reichende Rekonstruktionen erfolgen, erst bei aus­
gedehnten Defekten wird Rippenknorpel erforder­
lich. 
In der oberen Nasenhälfte kommen als Implan­
tate vor allem vorgefertigte Teile z.B. aus Silikon zur 
Korrektor von Sattelnasen zum Einsatz. Bei allen 
solchen Werkstoffen muß man nach kleineren Trau­
men oder bei Fistelbildung in das Naseninnere mit 
Infektion und Abstoßung rechnen. Besonders bei Si­
likonimplantaten, die auch als L-förmige Späne für 
den Ersatz des gesamten Septumrahmens zur An­
wendung kommen, erlebt man häufig Wanderungen, 
Hautperforation und Verlust der Alloplastik (Abb. 
9a+b). Neu entwickelte Implantate aus porösem PE 
(Porecon; [25, 27]) sind nur für die obere, stabile Na-
senhäfte gedacht, sofern aus irgendwelchen Gründen 
kein Knorpel zur Verfügung steht. Der größte Nach­
teil von Proplast-Implantaten ist ihre Infektionsemp­
findlichkeit, die höher ist als bei anderen Materialien 
[1]. Für die obere Nasenhälfte wurden ferner Gore-
Tex [226] und Aluminiumoxid-Implantate [171] vor­
geschlagen. Langzeitresultate bei größeren Fallzah­
len liegen noch nicht vor. 
Für die untere Nasenhäfte wurde Supramid-Netz 
häufig empfohlen [143], das aber nicht leicht zu hand­
haben ist. Fanous u. Webster [86] berichten anläßlich 
einer Nachuntersuchung von 98 Fällen, bei denen Su-
pramid-Netzimplantate in der Nasenspitze verwen­
det wurden, über eine Rate von nur 2,5% kleinerer 
Komplikationen, räumen aber ein, daß einmal einge­
wachsene Implantate bei Bedarf schwer zu revidie­
ren sind und mit einer postoperativen Schrumpfung 
um 15—25% gerechnet werden muß. Wenn immer 
möglich, sollte hier Knorpel zum Einsatz kommen. 
Nach einer Umfrage von Stucker u. Gage-White 
[267] verwenden die meisten Operateure in USA au­
togenen Knorpel, mit großem Abstand gefolgt von 
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Supramid-Netz und bestrahltem Rinderknorpel. Bei 
2149 Implantaten dieser Umfrage lag die Komplika­
tionsrate in einem 5-Jahres-Zeitraum bei 8,7%. Von 
38 innerhalb eines Jahres abgestoßenen Implantaten 
bestanden über die Hälfte aus Silikon. Diese Daten 
stützen die klinische Erkenntnis, daß die Komplika­
tionsrate von Silikon-Nasenimplantaten so hoch ist, 
daß sie nicht mehr empfohlen werden können [1], 
Die Geschichte der Anwendung von Biomateria­
lien in der Nase ist schillernd und abwechslungsreich. 
So altertümliche und längst verlassene Implantate 
wie Elfenbein [134] waren in der Lage, über 60 Jahre 
anhaltend stabile Resultate zu liefern [262]. Aus Ein­
zelerfolgen darf aber nicht die Berechtigung zur brei­
ten Anwendung irgendwelcher Werkstoffe abgelei­
tet werden, wie das Beispiel der langzeitig oft enttäu­
schenden Operationsversuche mit Silikon zeigt. 
Die operativen Zugangswege zum Einbringen 
von Stützmaterialien in die Nase unterscheiden sich 
nicht von den üblichen Inzisionen der Rhinoplastik, 
also kann z.B. ein Transfixions- und interkartilaginä-
rer Schnitt gewählt werden. Für die Implantation 
größerer Teile wurden auch sublabiale Wege bis hin 
zum „Midfacial degloving" oder die sogenannte „of­
fene Rhinoplastik" vorgeschlagen, bei der die Über­
sicht über das Operationsgebiet besser ist. 
Cook et al. [64] haben über einen intranasalen 
Zugang Proplast zur Augmentation der Prämaxiila 
implantiert. Bei 23 Fällen ergab sich in vier Jahren 
eine Komplikationsrate von 5%. Hinderer [115] gibt 
aus seiner großen Erfahrung Hinweise auf die breiten 
Variationsmöglichkeiten des Einsatzes von Implan­
taten im Bereich von Nase, Maxilla und Orbita. 
3.6 Kinnaugmentation 
Eine zu schwach ausgebildete Kinnkontur kann den 
ästhetischen Gesamteindruck des Profils stören und 
nach einer Augmentation verlangen. 
Für diesen Zweck wurden zum Teil vorgeformte 
Implantate aus Acryl, Silikon, Proplast, porösem Po­
lyethylen [239] und Silikongel-gefüllte Taschen (teil­
weise mit Dacronbeschichtung) entwickelt. Gute Er­
gebnisse mit sehr geringer Komplikationsrate wur­
den auch bei Verwendung von gerolltem Supramid-
Netz mitgeteilt [266]. Resultate mit HA-Implantaten 
in Verbindung mit Kieferosteotomien zur Kinnpla­
stik waren ebenfalls günstig [225,295]. Hydroxylapa­
tit kann auch als Granulatbrei für die Kinnprofilie-
rung benutzt werden [190]. 
Acryl ist hart, schlecht formbar und erleidet häu­
fig eine Dislokation, selbst wenn die Implantate per­
foriert werden. Silikonimplantate sind leichter an­
formbar, haben aber auch eine Tendenz zur Disloka­
tion, es sei denn, die Oberfläche ist mit Dacron be­
schichtet. 
Der Haupt vorteil poröser Implantate (Proplast, 
Supramid, poröses Polyethylen) liegt in der besseren 
Fixierung im Lager. Proplast hat allerdings bei Ein­
führung über einen intraoralen Zugang die höchsten 
Infektionsraten, Supramid ist schwer wieder zu ent­
fernen [143]. Viele Chirurgen bevorzugen Silikongel-
gefüllte Taschenprothesen mit oder ohne Dacron-
netz. Ähnlich wie bei Gel-gefüllten Brustimplanta­
ten kann es zum Austreten des Gels in das Gewebe 
kommen. 
Ein unerwünschter Nebeneffekt nahezu aller 
Kinnimplantate kann das Einwandern in die Sym­
physe des Unterkiefers bei gleichzeitiger Knochen­
resorption sein. Als Ursache hierfür wurde die Mus­
kel- und Gewebespannung über dem Implantat ange­
nommen; auch wurde vermutet, daß die sub- bzw. su­
praperiostale Lage eines solchen Implantates eine 
Rolle spielt. Silikonimplantate, die zur Korrektur 
der Veränderungen des DOWN-Syndroms bei Kin­
dern eingesetzt worden waren, bewirkten in neun 
von 12 Fällen so ausgeprägte Resorption am Kinn, 
daß sich Peled et al. [206] entschlossen, alle Implan­
tate wieder zu entfernen. Die Resorptionserschei­
nungen waren sämtlich reversibel. Die bei denselben 
Kindern verwendeten Wangen- und Nasenimplan­
tate führten nicht zur Resorption. 
Heute gilt es als wahrscheinlich, daß das Ausmaß 
der Resorption von der Größe und Härte des Implan­
tates und von seiner Lage abhängt. Ein hochsitzen­
des Implantat über dem Alveolarknochen ist in die­
ser Hinsicht gefährlicher, weshalb Peled [205] Sili­
konimplantate mit zwei Schrauben weit kaudal f i ­
xiert und gegen das Verschieben nach oben sichert. 
Sitzen Kinnimplantate zu hoch, so können sie auch 
Zahnwurzelresorptionen hervorrufen. Mehrere Un­
tersucher haben festgestellt, daß der Prozeß der Kno­
chenresorption nach ca. 12 Monaten zum Stillstand 
kommt [15,143, 249]. 
Abstoßung hängt meist mit Hämatombildung 
und Infektion zusammen und ist insgesamt selten. 
Dementsprechend ist sorgfältige Blutstillung, Asep­
sis und evtl. perioperative Antibiotikagabe ange­
bracht. 
Als Zugang kann der extra- oder der intraorale 
Weg gewählt werden. Bei intraoralem Schnitt sind 
Infektionen und Abstoßungen etwas häufiger be­
schrieben. Der extraorale Weg ist einfacher und 
komplikationsärmer. Da man diesen sichtbaren 
Schnitt jedoch so klein wie möglich halten will, ist die 
Übersicht etwas schlechter. Detaillierte operations­
technische Empfehlungen für die Implantation am 
Kinn finden sich bei Flowers [90]. 
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Nach einer von Stucker u. Gage-White [267] 
durchgeführten Umfrage wählten weitaus die mei­
sten befragten Chirurgen die Implantation über ei­
nen extraoralen Zugang und plazierten das Implantat 
extraperiostal. Die Erfolgsrate der Operation lag ins­
gesamt über 96%. Unter den in fünf Jahren mitgeteil­
ten 3577 Kinnimplantaten waren solche auf Silikon­
basis führend, gefolgt von Supramid, Acryl und an­
deren. Die Komplikationsrate betrug über fünf Jahre 
2,8%. Ein eindeutiger Vorteil für eines der benutz­
ten Materialien ließ sich statistisch nicht ermitteln. 
Eine von McCollough et al. [176] wiedergege­
bene Literaturübersicht weist aus, daß Mersilene-
Netz ohne antibiotische Befeuchtung eine unge­
wöhnlich hohe Infektionsrate von 10% hatte, mit 
Antibiotikum aber nur noch 2,5% (gegenüber 1% 
bei Supramid). Die Gesamtkomplikationsrate lag bei 
Supramid, Acryl und Mersilene mit Antibiotikum 
mit 3,2 bis 3,7% etwa gleich hoch. 
Cohen et al. [60] weisen auf die schwer beherrsch­
bare Situation mit bizarren Kinndeformitäten hin, 
die auftreten können, wenn ein Kinnimplantat abge­
stoßen oder entfernt wird. Die Kinnspitze wird pto-
tisch und runzelig. Ob die bei der Implantation er­
folgte Ablösung des M . mentalis Ursache der Verän­
derung ist, ist strittig (Diskussion bei [60]). 
3.7 Ohrmuschelrekonstruktion 
Eine totale Ohrmuschelrekonstruktion wird am häu­
figsten bei der Mikrotie durchgeführt (Vorkommen 
bei 1 : 7000 bis 1 : 8000 Geburten), viel seltener 
nach Trauma oder Tumorchirurgie. Obwohl eine 
epithetische Versorgung möglich ist, ziehen viele Pa­
tienten ein Ohr „aus Fleisch und Blut" vor. Eine 
Übersicht über Historie und gebräuchliche Verfah­
ren für den Ohrmuschelaufbau findet sich bei Berg­
haus u. Toplak [30, 31]. Die beiden schwierigsten 
Aufgaben, die sich bei der Operation stellen, sind die 
Bereitstellung eines geeigneten Stützgerüstes und die 
Schaffung einer dünnen Hautbedeckung. 
Als Stützgerüst wird überwiegend autogener 
Rippenknorpel verwendet [271, 284]. Eine ausführ­
liche Analyse der Ergebnisse [274] läßt aber erken­
nen, daß es dabei im nicht geringen Ausmaß zu Re­
sorption und Schrumpfung kommen kann, ferner 
kann die umfangreiche Entnahme des Materials am 
Rippenbogen zu Pleurarissen, Wachstumsstörungen 
und Thoraxdeformitäten führen. 
Unter den vielen alloplastischen Materialien, die 
ersatzweise vorgeschlagen wurden [31], konnte sich 
zunächst das 1966 von Cronin [66] erstmals benutzte 
Ohrmuschelgerüst aus Silikon behaupten. Die hohe 
Zahl der Implantatabstoßungen, Hautperforationen 
und Infektionen bei Verwendung von Silikon er­
scheint jedoch unakzeptabel [274]. 
Grundsätzlich ist aber ein Eingriff wie die Ohr­
muschelrekonstruktion eine besonders geeignete In­
dikation für den Einsatz von Implantaten, weil sie es 
vermeiden, die kosmetische Verbesserung in der 
Ohrregion mit einer möglichen Entstellung an der 
Entnahmestelle autogenen Materials zu erkaufen. 
Auf der Suche nach einem besseren Implantat als Si­
likon wurden deshalb nach experimenteller Über­
prüfung der Eignung mehrerer Kunststoffe [33] feine 
Gerüste aus porösem Polyethylen gefertigt [19, 25]. 
Um der rekonstruierten Ohrmuschel ein besseres 
Relief zu geben, haben wir die früher verwendete Im­
plantatform modifiziert (Abb. 10). 
A b b . 10. O h r m u s c h e l g e r ü s t aus p o r ö s e m Polyethylen (Pore-
con) . Neuer Prototyp m i t verbessertem Implantatdesign, 
wodurch die Rel iefbi ldung des rekonstruierten Ohres deut­
licher w i r d 
A b b . 11. a M i k r o t i e rechts, b D i e gleiche Patientin 1,5 Jahre 
nach Ohrmuschelrekonstrukt ion m i t Porecon-Implantat und 
„ F a n - f l a p " . E i n z u n ä c h s t verwendetes, nur m i t der A p o n e u -
rose der Temporalfaszie u m h ü l l t e s Polyethylen-Implantat war 
nach Hautperfora t ion entfernt und durch ein m i t Faszie 
gedecktes G e r ü s t ersetzt worden 
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Für die Weichteilbedeckung nutzen wir die Um­
hüllung des Implantates mit der Faszie des M . tempo­
ralis („Fan Flap"; [92]) und anschließende Bedek-
kung mit einem freien Hauttransplantat [25]. Ob­
wohl die gut durchblutete Faszie in Einzelfällen kräf­
tig ausgebildet ist und sich deshalb die feinen Kontu­
ren des Ohres erst bei späterer Atrophie des Lappens 
ausbilden, hat es sich uns nicht bewährt, nur die 
dünne Aponeurose der Faszie zu verwenden. Von 14 
Porecon-Gerüsten mußten zwei, die nur mit der 
Aponeurose umhüllt waren, entnommen und durch 
faszienbedeckte Implantate ersetzt werden (Abb. 
l l a+b) . Zwei weitere Gerüste, bei denen gar kein 
Fan-Flap zum Einsatz kam, mußten ebenfalls ent­
fernt werden, davon eines wegen einer winzigen Fi­
stel, die sich immer wieder entzündete, erst neun 
Jahre nach der Ohrmuschelrekonstruktion. In dem 
anderen Fall handelte es sich um eine stark narbige 
Veränderung des Skalps nach wiederholten Vorope­
rationen andernorts, so daß kein Fan-Flap mehr ge­
bildet werden konnte. Dennoch blieb das PE-Gerüst 
zunächst fünf Jahre reizfrei in situ und führte erst 
nach einem weiteren Eingriff, der der Bildung eines 
besseren Abstehwinkels für das Ohr dienen sollte, 
zur Hautperforation. 
Histologische Untersuchungen des nach Jahren 
entnommenen Materials, das sich operativ ähnlich 
wie Knorpel aus dem Lager präparieren läßt, zeigen, 
daß in die Poren des PE Bindegewebe mit Fibrobla­
sten und wenigen Rundzellen eingewachsen sind 
(vgl. Abb. 2). Die Befunde bestätigen die klinische 
Erfahrung, daß bei einer umschriebenen Infektion 
nicht das ganze Gerüst, sondern nur das betroffene 
Segment reseziert werden muß. Wie auch andere 
Untersucher, fanden wir nie Zeichen der Resorp­
tion. Überschreitet die Implantatdicke 4 mm, so 
kann es jedoch vorkommen, daß im Zentrum dieser 
Stellen nicht Fibroblasten, sondern nur Exsudat die 
Poren füllt. 
Die deutliche Überlegenheit von porösem PE ge­
genüber Silikon bei der Ohrmuschelrekonstruktion 
belegt eine tierexperimentelle Studie von Shanbag 
et al. [240] vom Institut für Biomaterialforschung in 
Clemson, South Carolina. Komplette Implantatab-
stoßung kam nur bei Silikon vor; PE-Implantate wa­
ren nur von minimaler Entzündungsreaktion beglei­
tet und konnten selbst dann im Lager belassen wer­
den, wenn sie an umschriebener Stelle freilagen. Die 
Untersuchung zeigte ferner, daß es für den Erfolg der 
Operation ausschlaggebend sein kann, daß man ein 
möglichst dünnes, zartes Gerüst verwendet, während 
sich großvolumige Implantate ungünstig auswirken. 
In dieser Hinsicht sind bei einem PE-Gerüst noch 
Verbesserungen denkbar, indem man z.B. einen sta­
bilen, kompakten Gerüstkern mit Polyethylen im 
Sinterverfahren ummantelt. 
Die diffizile Chirurgie der Ohrmuschelrekon­
struktion wird angesichts zahlreicher, das Ergebnis 
beeinflussender Faktoren immer ein gewisses Maß 
an Mißerfolgen mit sich bringen, unabhängigig vom 
verwendeten Gerüstmaterial. Dies gilt auch für den 
Rippenknorpel, dessen Entnahme jedoch im Falle 
eines Scheiterns ein unschönes Stigma am Thorax zu­
rückläßt [294]. Deshalb ist es geboten, die Weiterent­
wicklung möglichst komplikationsarmer Biomateria­
lien für solche Zwecke weiter zu verfolgen. Die zu­
nehmend häufiger empfohlenen osseointegrierten 
Epithesen [3] sind eine interessante Alternative, stel­
len aber nicht jeden Patienten zufrieden und bedeu­
ten einen hohen finanziellen Aufwand. 
3.8 Augmentation von Gesichtsweich teilen 
Von den Materialien, die für Ersatz- und Aufbaupla­
stiken am Gesichtsschädel Verwendung finden, muß 
man solche unterscheiden, die in die Weichteile ein­
gebracht werden, um sie voller erscheinen zu lassen 
oder Falten bzw. Narbeneinsenkungen auszuglei­
chen. Periorale und periorbitale Falten („Krähen­
füße"), die senkrechten Glabellafalten und tiefe Na-
solabialfalten, Aknenarben und vergleichbare Ver­
änderungen kommen für derartige Behandlungen in 
Betracht. 
Diese Indikationen stellten sehr bald ein attrakti­
ves Arbeitsfeld für die injizierbaren Stoffe dar, wobei 
flüssiges Silikon ungleich häufiger zum Einsatz kam 
als Teflonpaste, sich dann aber als gefährlich erwies 
[211]. Heute haben in USA nur einige ausgewählte 
Operateure die behördliche Erlaubnis der Anwen­
dung von flüssigem Silikon für die chirurgische Injek­
tion, während um die allgemeine Zulassung seit vie­
len Jahren gerungen wird. Nur in den Händen eines 
Erfahrenen scheint ein chemisch einwandfreies Mit­
tel dieser Art — in Spuren verwendet — effizient und 
von geringer Nebenwirkungsrate zu sein [116, 211]. 
Jedoch mehren sich die Stimmen von Fachkollegen, 
die die Verwendung von injizierbarem Silikon grund­
sätzlich ablehnen [190, 211]. 
Ob durch die Neuentwicklung von „Bioplasti­
que" mit feinen Silikonpartikeln anstelle des flüssi­
gen Materials eine bessere Sicherung gegen schwer­
wiegende Risiken erzielt wird, bleibt abzuwarten. 
Die Tatsache, daß Bioplastique einen Anteil von ca. 
60% resorbierbarer Masse hat, wirft allerdings die 
Frage der quantitativen Steuerbarkeit des Implanta­
tes auf. 
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Bei den resorbierbaren injizierbaren Implanta­
ten hat das vorbehandelte Rinderkollagen eine domi­
nierende Rolle eingenommen. Obwohl die Erkennt­
nis, daß das Material oft recht schnell aufgebraucht 
und eine Wiederholungsbehandlung erforderlich ist, 
manche Erwartungen deutlich gedämpft hat, hat die 
Behandlung besonders mit neueren, langsamer re­
sorbierbaren Kollagenen mit reduzierter Allergisie-
rungspotenz weite Verbreitung gefunden. Viele Pa­
tienten haben offenbar gegen die Notwendigkeit der 
Auffrischungstherapie keine grundsätzlichen Ein­
wände. Injizierbare Implantate haben aber ihre Be­
schränkungen bei der Behandlung von Gesichtsfal­
ten, wenn z.B. die Haut insgesamt zu schlaff gewor­
den ist oder dünnes Narbenepithel einem derben, 
fibrotischen Grund aufliegt. Arzt und Patient sollten 
dann zu der Einsicht fähig sein, daß andere chirurgi­
sche Maßnahmen größeren Erfolg versprechen [190, 
207]. 
Manche Operateure ziehen bei der Auffüllung 
z.B. von Falten an der Glabella und der Nasolabial-
region die Implantation von textilen Materialien vor. 
Außer Dacron [282] kommen Streifen von Gore-Tex 
[159] zum Einsatz. Die Ergebnisse der Korrektur 
sehr feiner Falten durch subkutanes Einziehen von 
Gore-Tex-Nahtmaterial („Threading", 1975 von 
Conley erstmals mit Nurolon-Fäden durchgeführt) 
sind allerdings nicht voll befriedigend. Es gilt allge­
mein zu bedenken, daß textile Implantatstreifen 
durch Gewebeeinbau und Vernarbung verhärten, 
Entzündungsreaktionen hervorrufen und die Haut 
perforieren können. Nicht zuletzt aus diesen Grün­
den bevorzugen einige Autoren autogenes, biologi­
sches Material in Form von Dermistransplantaten 
o.a. für die genannten Indikationen, ein zweifellos ri­
sikoärmeres Vorgehen [116, 180]. Plättchen, Schei­
ben und Polster aus Kollagen als Implantat zeigten 
bei 16 Patienten die enttäuschend hohe Resorptions­
rate von ca. 21% als Mittelwert nach sechs Monaten 
[202]. 
Eine weitere Anwendung von Fremdmaterialien 
in den Gesichtsweichteilen ist der Einsatz z.B. von 
Gore-Tex-Streifen als Alternative zu Faszie bei der 
Fazialiszügelplastik. Daigeler u. Bohmert [69] be­
richten über derartige Erfahrungen bei fünf Patien­
ten, bei denen einmal eine Infektion auftrat, die 
durch partielle Implantatentfernung ohne Einbuße 
am Gesamtergebnis beherrschbar war. 
3.9 Glottisverengende Eingriffe 
Die Verbesserung des Glottisschlusses kann bei Re-
kurrensparesen und nach Tumorresektionen indi­
ziert sein und wird überwiegend durch Unterfütte­
rung einer Stimmlippe erzielt. Eine ausführlichere 
Darstellung der seinerzeit gängigen Verfahren findet 
sich bei Berghaus [22]. 
Die Medianverlagerung einer Stimmlippe durch 
Spannung am Aryknorpel [189] ist technisch schwie­
riger als das Einspritzen von Füllstoffen unter die 
Stimmlippe, weshalb die Injektionstechniken brei­
tere Anhängerschaft gefunden haben. Arnold setzte 
1962 hierfür Teflonpaste ein [6], die lange das domi­
nierende Material für diese Zwecke darstellte, ob­
wohl daneben u.a. auch flüssiges Silikon [93, 252] 
und Polyvinylalkoholgel [208] vorgeschlagen wur­
den. Anhänger der Tefloninjektion verweisen auf 
hohe Erfolgsquoten bei geringerem Operationsrisiko 
[233]. Von anderen wird jedoch außer der Überkor­
rektur und der übermäßigen Gewebereaktion (Gra-
nulombildung) mit Dyspnoe die Dislokation gefürch­
tet [5], so daß in jüngerer Zeit für diese Indikation 
zum Teil andere Operationstechniken [22, 67, 213] 
und andere Materialien bevorzugt werden, wie etwa 
das injizierbare Kollagen [91]. Pohris u. Kleinsasser 
[213] berichteten über einen Fall von bedrohlicher 
Larynxstenose zwei Jahre nach Tefloninjektion, wo­
bei das Material chirurgisch wieder entfernt werden 
mußte. Sadek et al. [233] beschrieben bei einer Be­
trachtung von 262 Fällen einen postoperativen Hals­
abszeß und sechs Fälle von Stridor als operative 
Frühkomplikation, bei denen drei eine temporäre 
Tracheotomie erforderten. 
Unter den alloplastischen Spanmaterialien, die 
für die Glottisverengung zum Einsatz kamen, finden 
sich neben Silikon [189] und porösem Polyethylen 
[22] auch ein „Hydron" genanntes Hydrogel [153], 
das nach dem Einpflanzen Wasser aufnimmt und 
quillt. 
Demgegenüber werden Knorpeltranspiantate 
vom Septum oder vom Schildknorpel aufgrund der 
Risiken, die Fremdmaterialien im Larynx mit sich 
bringen können, zunehmend wieder bevorzugt [213]. 
Nach eigener Erfahrung lassen sich ausgezeichnete 
Ergebnisse mit der schon 1915 von Payr [204] angege­
benen Schildknorpelimpression erzielen, die durch 
Arbeiten von Beck u. Richstein [11] und besonders 
Isshiki et al. [127] wieder mehr in den Vordergrund 
gerückt ist und zunehmend die Injektionsverfahren 
verdrängt [152]. Während für die Verriegelung des 
imprimierten Schildknorpels oft kleine Silikonblöcke 
benutzt werden [67, 152], bevorzugen wir allerdings 
Riegel aus porösem PE, die stabiler und aufgrund der 
Verankerung durch eingewachsenes Gewebe lang­
zeitig sicherer am Ort bleiben. 
3.10 Trachealersatz 
Der langstreckige Trachealersatz, der überwiegend 
bei Stenosen nach Langzeitintubation erforderlich 
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wird, gehört nach wie vor zu den besonders schwieri­
gen Aufgaben der Kopf- und Halschirurgie, während 
für kurze und mittellange Stenosen bis ca. 4 cm 
Länge wirksame Operationsmethoden wie die End-
zu-End-Naht nach Segmentresektion, die Variatio­
nen der RETHI-Plastik, Rotationslappenplastiken, 
Laser- und Stentbehandlungen etabliert sind. 
Endoskopisch zu applizierende, selbstentfal­
tende Draht- oder Kunststoffgitter [75,170] sind eher 
für die Aufweitung von Bronchialstenosen geeignet 
und beeinhalten in der Luftröhre das Risiko der Aus­
bildung von Wandperforationen und ösophago-tra-
chealen Fisteln. Über die Möglichkeiten, die sich bei 
Verwendung von Trachealtransplantaten ergeben 
[14, 114], wird an anderer Stelle in diesem Band be­
richtet. (Vgl. Referat Herberhold S. 247 ff.) 
Das Prinzip, ein beschädigtes Trachealsegment 
einfach durch ein alloplastisches Rohr zu ersetzen, 
erscheint verlockend, Gelingt der Eingriff, so kann 
— auf das Tracheostoma verzichtet werden, 
— ein altersgemäßer Luftweg geschaffen werden, 
— der Patient normal phonieren und schlucken. 
Jedoch werden an den alloplastischen Trachealersatz 
weitere sehr hohe Ansprüche gestellt, die es nicht er­
lauben, irgendein rohrförmiges Interponat als 
„künstliche Luftröhre" einzusetzen. Die großen 
Schwierigkeiten, die sich einer erfolgreichen Neuent­
wicklung in den Weg stellen, sind der Grund dafür, 
daß es seit Jahrzehnten eine Vielzahl von tierexperi­
mentellen Forschungsarbeiten auf diesem Gebiet 
gibt, jedoch bisher aus dem Experiment die regelmä­
ßige klinische Anwendung einer neuen Trachealpro-
these mit Langzeitergebnissen nicht hervorgeht [20, 
21,25,26]. 
Die Schwerpunkte des zu lösenden Problems lie­
gen darin, 
— die mechanischen Eigenschaften des Trachealer­
satzes dem menschlichen Vorbild weitestgehend 
anzugleichen, 
— die Morphologie der humanen Luftröhre hinrei­
chend zu imitieren, 
— die Enden der Prothese so zu konstruieren, daß 
sie eine Anastomose ermöglichen, die keine Struk­
tur ausbildet, 
— die Anhaftung von Schleim auf der Innenseite zu 
verhindern [20]. 
Um auf experimentellem Weg zu einer klinisch an­
wendbaren Trachealprothese zu kommen, mußten 
demnach zunächst die mechanischen Eigenschaften 
der menschlichen Luftröhre ermittelt werden [29,32, 
95] (Abb. 12). Gelingt die Übertragung der gewon­
nenen Daten auf eine Prothese, und ist die Biokom­
patibilität der verwendeten Materialien zu erwarten, 
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Abb. 12. Kraf t -Verformungsverhal ten unserer Trachealpro­
these i m Vergleich zur Prothese nach N E V I L L E und zur 
menschlichen L u f t r ö h r e bei Z u g i n L ä n g s r i c h t u n g (nach Mes­
sungen von Gerlach 1988) 
so kann als nächster Schritt nur der Tierversuch klä­
ren, ob der Luftröhrenersatz mit Aussicht auf Erfolg 
beim Menschen eingesetzt werden kann. Dabei ist zu 
beachten, daß der tierexperimentelle Versuchsauf­
bau — soweit möglich — eine Übertragung der Resul­
tate auf die klinische Situation beim Menschen zu­
läßt. Eine Prothese, die beim Menschen eine Defekt­
länge von 5 cm und mehr überbrücken soll, beweist 
ihre Eignung nicht dadurch, daß man mit ihr 1 cm 
einer defekten Rattentrachea oder gar nur 5 mm 
einer Kaninchentrachea [44] überbrücken kann. 
Ebenso wenig ist es zulässig, aus einem Versuchsauf­
bau, bei dem ein Material nur als „Patch" erfolgreich 
einen kleinen Wanddefekt schließt, das Resümee zu 
ziehen, es eigne sich für den totalen Ersatz der ge­
samten Trachealzirkumferenz. Patchrekonstruktio­
nen sind — zumindest im Tierversuch — mit erstaun­
lich vielen Materialien möglich, die sich als ungeeig­
net für den kompletten Trachealersatz erwiesen ha­
ben (z.B. PTFE und Gore-Tex [44, 68,151,166], re­
sorbierbares Polyglactin 910 (Vicryl; [102]) u.a.m.). 
Wie bei Gore-Tex wurde auch mit Dacron die Erwar­
tung enttäuscht, daß das als Implantat für den Gefäß­
ersatz bewährte Material sich auch für die Trachea 
eignen könnte [137,163], obwohl die Ergebnisse von 
Tierversuchen teilweise optimistisch bewertet wur­
den. Wenngleich als Bestandteil von Trachealpro-
thesen überwiegend weiche und elastische Werk­
stoffe gewählt werden, kam experimentell auch Hy-
droxylapatit zum Einsatz [198, 270]. In Form von 
Alloplastische Implantate in der Kopf- und Halschirurgie 87 
Spangen zur Stabilisierung malazischer Luftröhren 
hatte früher schon Aluminiumoxidkeramik Eingang 
in die klinische Praxis gefunden [285]. 
Die- meisten Experimentatoren verfolgen das 
Ziel, die künstliche Luftröhre lumenseitig mit 
Schleimhaut auszukleiden. Um diese schwierige 
Aufgabe zu lösen, hat man experimentell z.B. 
Schleimhauttransplantate zu einer Zyste mit großer 
Oberfläche herangebildet und auf der Innenseite von 
Proplast-Implantaten anwachsen lassen [166] oder in 
der Kultur gezüchtete Schleimhaut auf Gore-Tex 
bzw. porösem Polyurethan aufgebracht [94, 212, 
256]. Bisher ist jedoch trotz intensiver Forschung 
noch keine Trachealprothese klinisch zum Einsatz 
gekommen, die eine Schleimhautauskleidung aufge­
wiesen hätte, was als Zeichen der beträchtlichen Hin­
dernisse anzusehen ist, die sich diesem Bestreben 
entgegenstellen. Versuche, Luftröhrenprothesen als 
Ersatz oder Leitstruktur für Schleimhaut innen mit 
Kollagen zu beschichten, verliefen bisher ebenfalls 
nicht erfolgreich [124, 270]. 
Studien mit Röntgenkontrastmitteln im Atem­
strom der Trachea beim Landschwein hingegen zei­
gen, daß selbst bei flacher Atmung ein ausreichen­
der, passiver Sekrettransport über die Distanz einer 
5 cm langen Trachealprothese auch ohne Schleim­
hautauskleidung möglich ist, sofern das Sekret nicht 
an der Prothesenwand haften bleibt und dort an­
trocknet [20]. Das Antrocknen von Bronchialsekret 
im Prothesenlumen läßt sich jedoch durch eine Be-
schichtung der Innenseite mit einem dauerhaften Hy-
drogel z.B. aus der Gruppe der Plasdone („künstli­
che Schleimhaut") auch langzeitig zuverlässig verhin­
dern, wie neuere tierexperimentelle Studien gezeigt 
haben (Berghaus 1991, unveröffentlicht). Das heißt, 
daß es für das Funktionieren einer Trachealprothese 
genügen könnte, sie innen hydrophil zu beschichten 
und auf die aufwendige Schleimhautauskleidung zu 
verzichten. Bezüglich der Außenseite des Tracheal­
ersatzes sind sich die verschiedenen Arbeitsgruppen 
heute darin einig, daß sie eine Porosität aufweisen 
sollte, die durch Einwachsen von Gewebe gute Ver­
ankerung im Lager ermöglicht. Die hohe Komplika­
tionsrate der einzigen bislang im Handel erhältlichen 
Prothese nach Neville [195, 196, 286] ist z.T. auf die 
mangelhafte Fixierung des glatten Silikonrohres, 
z.T. auch auf seine unphysiologische Rigidität zu­
rückzuführen [29, 32, 95, 209]. 
Als Resultat ausführlicher Forschungs- und Ent­
wicklungsarbeiten weist die von uns vorgeschlagene 
Trachealprothese folgende Merkmale auf (Abb. 
13a-d): 
— Der Querschnitt ist U-förmig, mit einer weichen 
dorsalen Membran, der der Ösophagus anliegt, 
und einer ventralen Stabilisierung durch Spangen. 
— Die Spangen bestehen aus porösem Polyethylen 
verstärkt durch Edelmetallfedern. 
— Der rohrförmige Hohlkörper, den die Spangen 
stabilisieren, ist im wesentlichen ein zarter Sili­
konschlauch. 
— Innen ist die Prothese mit einer hydrophilen Be­
schich tung molekular verbunden, die in feuchtem 
Milieu ständig feucht bleibt (Hydrogel). 
— Die Enden der Prothese sind mit Metallfedern 
verstärkt und werden in die Trachealstümpfe ein­
geschoben. 
A b b . 13. a Trachealprothese, Ansicht 
von latero-ventral: U - f ö r m i g e Spangen 
stabilisieren den Silikonschlauch, b A n ­
sicht von dorsal: M e m b r a n ö s e Hin te r ­
wand . D i e Spangen aus PE sind durch 
E d e l m e t a l l b ä n d e r v e r s t ä r k t . Isolierung 
der Spangenenden m i t Si l ikonkappen, 
c Prothesenende: D i e Edelmetallfeder 
w i r k t einer Anastomomosenstr ik tur ent­
gegen. D ie Prothese w i r d bis zur ersten 
Spange i n den Trachealstumpf einge­
schoben. Hydroph i l e Innenschicht, 
d Aufsicht auf den Querschnitt : U-för­
mige Spangen und dorsale Membran 
imi t ie ren den Querschnit t der menschli­
chen Trachea 
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A b b . 14. R ö n t g e n a u f n a h m e des Pat. E.S. , 1,5 Jahre nach 
Implanta t ion der von uns entworfenen Trachealprothese in 
H ö h e der oberen Thoraxper tur . De r in diesem Fall noch ver­
wendete Prothesentyp wies nur an den Enden Metal l federn auf 
Tierexperimentelle Implantationen von Prothesen 
dieser Art in der auch für den Menschen geeigneten 
Größe bei Landschweinen haben wiederholt Überle­
benszeiten von über einem Jahr ermöglicht. Schleim­
hautverlegungen des Lumens werden mit der hydro­
philen Innenbeschichtung nicht mehr beobachtet. 
Gegenstand weiterer Optimierung ist z.Z. noch die 
Eingrenzung der Materialstärke für die Spangen aus 
PE und Metall. 
Die im Tierexperiment wiederholt bestätigte Be­
obachtung, daß es im Laufe von einigen Monaten zu 
einer Annäherung der Trachealstümpfe über der als 
Führungsschiene dienenden Prothese kommt [21,26, 
48], ist allerdings nicht sicher auf den Menschen 
übertragbar. Gegebenenfalls würde dieses Phäno­
men der Wundheilung bedeuten, daß der Tracheal­
ersatz nach einer genügenden Verweildauer wieder 
entfernt werden kann, wie es im Tierversuch möglich 
war. 
Die als kompletter, zirkumferenter Luftröhren­
ersatz über mindestens 5 cm entworfene Prothese 
kann im übrigen auch als endotracheales Schienungs-
rohr für lange Verweilzeiten eingesetzt werden, 
wenn Teile der Trachealwand erhalten bleiben. Im 
Gegensatz zu den endoskopisch zu plazierenden En-
dothesen [74] erfordert unser Implantat zwar eine 
chirurgische Darstellung und Eröffnung der Trachea 
von außen, bietet dann aber einen Luftweg mit grö­
ßerem Innendurchmesser. 
In zwei Fällen wurden die PE-Silikon-Prothesen 
erfolgreich klinisch eingesetzt. Beide Male handelte 
es sich um langstreckige Trachealstenosen nach su-
praglottischer Larynxteilresektionen, bei denen die 
Resektion und End-zu-End-Naht ein hohes Risiko 
des Überschluckens bedeutet hätte. In einem Fall 
wurde das Implantat nach einem halben Jahr entfernt 
(der Patient klagte über Druckschmerz im Hals, den 
er auf die Prothese zurückführte, war aber im übri­
gen beschwerdefrei); danach bleibt der Luftweg mit 
ausreichender Weite stabil (Beobachtungszeit: 1 
Jahr nach Explantation). 
Bei dem anderen Patienten blieb die Prothese 
über eineinhalb Jahre komplikationsfrei in situ [26] 
(Abb. 14). In beiden Fällen wurde das Tracheostoma 
zum Zeitpunkt der Implantation verschlossen, seit­
her kam es nicht mehr zu Dyspnoe, Dysphonie oder 
Dysphagie. 
4 Schlußbemerkung 
Bei der Beurteilung des Stellenwertes von Biomate­
rialien in der Medizin kann es eine allgemeine, 
grundsätzliche Ablehnung ebenso wenig geben, wie 
eine kritiklose Befürwortung. Keine chirurgische 
Disziplin kommt gänzlich ohne Implantatmaterialien 
aus. Es hieße, den technischen Fortschritt zu leug­
nen, wollte man sich nicht prüfend geeigneten Neu­
entwicklungen zuwenden. Wer als Ersatzmaterial 
nur Transplantate akzeptiert, läuft Gefahr, deren 
Nachteile und Risiken zu verkennen. 
Biomaterialien dürfen andererseits erst nach 
sorgfältigster Prüfung beim Patienten eingesetzt wer­
den. Die in nächster Zukunft in Kraft tretende euro­
päische Gesetzgebung sieht vor, Implantate wie Me­
dikamente zu behandeln, so daß sie dann auch einem 
Zulassungsverfahren unterworfen werden. Man darf 
erwarten, daß — wie bei den Pharmaka — im Sinne 
einer Nutzen-Risiko-Abwägung den Biomaterialien 
auch vertretbare unerwünschte Wirkungen zugestan­
den werden, wie sie sämtlichen Mitteln, die in der 
Medizin zum Nutzen des Patienten verwendet wer­
den, zueigen sind. 
Dieser Umstand kann treffend mit folgenden 
Worten umschrieben werden: 
„ M a n kann die Erkenntnisse der Mediz in kurz zusammen­
fassen: Wasser, in M a ß e n genossen, ist u n s c h ä d l i c h " 
( M a r k T w a i n ) 
Danksagung De r A u t o r dankt H e r r n Prof. D r . U . G r o ß , Ins t i ­
tut für Pathologie am K l i n i k u m Steglitz der Freien U n i v e r s i t ä t 
B e r l i n , für die freundliche U n t e r s t ü t z u n g bei der Anfe r t igung 
und Beur te i lung histologischer P r ä p a r a t e . 
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